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Abstract 
 
Tissue  engineering  with  fibrous  scaffolds  is  emerging  as  a  major  research  area  in  the  field  of 
regenerative  medicine.  The  major  themes  pursued  in  this  thesis  are  the  study  of  the  cellular 
response to nanofibrous constructs, the role of nanofibres in the engineering of synthetic scaffolds, 
and  the  development  of  technology  to  facilitate  the  fabrication  of  nanofibrous  scaffolds  with 
controlled  architectures.  Cells  cultured  on  multi‐walled  carbon  nanotubes  displayed  reduced 
proliferation and altered  cytoskeletal development,  thought  to be due  to  the undermining of  the 
maturation of focal adhesions. Development of an electrospinning chamber enabled the creation of 
poly(methyl methacrylate), poly(lactic  acid)  and poly(caprolactone)  fibres  for  the  study of  cellular 
response to nano‐ and macro‐fibrous scaffolds. Cell attachment and organisation on the electrospun 
fibres  was  visualised  using  scanning  electron  microscopy,  oblique  microscopy  and  live  cell 
microscopy. It was found that the incorporation of nanofibres into scaffolds restricts the maturation 
of  focal  adhesions  which  modulates  cytoskeletal  formation.  This  can  be  used  to  restrict  the 
migration and the proliferation of attachment dependant cells such as osteoblasts or maintain the 
differentiation of cells such as chodrocytes. To scale up electrospun fibre production, use of rotating 
collectors, multi‐jet  spinning  and  secondary  electrodes  to  focus  the  spinning  were  investigated. 
Further to this, development of an array of focusing electrodes to control, stabilise and deflect the 
jet was  also  investigated  towards  the  creation  of  a  rapid‐prototype  electrospinning  system.  The 
secondary electrode array was found to reduce the spreading of the jet to a spot diameter of 10mm 
and  charged  deflection  plates  successfully  redirecting  the  position  of  the  jet  as  it  arrived  at  the 
collector.  
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Chapter 1 - Literature Review 
 
Introduction 
We  have  evolved  the  remarkable  ability  to  heal  ourselves. Natural  repair mechanisms  protect  our 
bodies throughout our lives, continuously and silently regenerating and renewing our tissues. Disease 
and serious trauma slows and damages both the tissue and  its repair system, preventing self‐healing 
and leading to irrevocable loss of function. Partial function can sometimes be restored through medical 
intervention  and  the  implantation of prosthesis.  For example, mechanical heart  valves,  intra‐ocular 
lens and metal, plastic and ceramic orthopaedic  implants  restore  limited  function  through matching 
synthetic design  and  function with  the physical, optical  and mechanical properties of  the damaged 
tissue.  It  is  impossible  to mimic  the dynamic biological activity of  the  tissues, vital  to much of  their 
function.  (The  development  of  nanomachines(1) may  change  things1.)  Inorganic materials  do  not 
renew  and  self‐repair  and  can  also detrimentally  impact  on  the  activity  and  health  of  surrounding 
tissues.  In some cases  it  is possible  to  replace damaged  tissue with donated tissue,  for example  the 
transplant of kidney,  liver, heart and  lung; however there are many challenges associated with using 
donated  tissue,  including  ethical  issues,  lack  of  availability  (2),  and  the  possibility  of  rejection  – 
suppressed through use of life‐long anti‐rejection drugs which have detrimental side‐effects.  
                                                            
1 One may speculate that a time will come when inorganic technology becomes sophisticated enough to match or surpass biological 
function, replacing tissues and cells with synthetic active components. Currently, the ‘natural biotechnology’ of our cells far 
surpasses any inorganic systems in development, and it will be a long time before synthetic engineering can restore and maintain 
our tissues. (Images of the ‘Borg’ from Star Trek™ spring to mind.) 
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1.1 Regenerative medicine 
The principle behind regenerative medicine is to use techniques which draw on recent developments 
in materials and cell biology to enhance and harness the body’s natural ability to self‐heal – restoring 
damaged tissue to its natural function. This approach extends the current medical use of non‐specific 
drugs,  surgical  intervention, prosthetic  implants  and donated  tissue with new  tools  and  techniques 
that  include  stem  cell  therapy  (3;4),  directed  drugs  targeted  at  the  damaged  tissue  (5;6),  self‐
assembling  peptide  and  synthetic  gel  implants  (7‐10),  and  the  engineering  of  partially  and  fully 
regenerated tissue (11‐14). These new techniques are targeted specifically at different types of tissue, 
and frequently treatments will also be adapted to target the needs of a specific patient. 
1.1.1 Tissue Engineering 
In many cases  it would be desirable to replace both small and  large areas of diseased and damaged 
tissue with  new  healthy  tissue,  either  fully  generated  outside  the  body,  or  at  the  site  of  damage 
through use of  scaffolds – structures engineered  to support and encourage new  tissue genesis. The 
scaffold must provide both the mechanical properties required by  the regenerating tissue as well as 
the cues that cells require. This is a complex challenge. The organs of the body are highly sophisticated 
biological systems. Each maintains their own unique set of biological conditions, needed to sustain the 
function  of  tissue‐specific  cells  and  enable  self  repair.  These  environments  are  difficult  to mimic 
outside the body. One approach  is to use the body as its own  incubator (15), drawing directly on the 
complexity of natural tissues to enable the generation of new tissue. For example an osteoconductive 
gel  injected  into  the  stem  cell  rich  periostium  layer  in  bone  was  used  to  create  a  space  for  the 
generation of new bone tissue, suitable for re‐implantation (16). Another approach is to use scaffolds 
that  provide  an  appropriately  sophisticated  representation  of  the  tissue  environment,  encouraging 
cells to generate new tissue as the scaffold degrades (see figure 1.1).  
  
9 
 
Figure 1.1: The tissue engineering cycle, using autologous cells. 1: A small 
number  of  cells  are  removed  from  the  body.  2:  They  are  screened  for 
phenotype and  increased  in number  through proliferation. 3: These cells 
are seeded onto porous scaffolds together with growth factors to enhance 
proliferation.  4:  The  seeded  scaffolds  are  placed  in  culture  to  further 
increase cell number. 5:   Finally, the regenerated tissue  is  implanted  into 
the site of damage to integrate with the natural tissue.  
Many different types of scaffold have been used to achieve different goals. Typically, investigations use 
polymers which biodegrade slowly into non‐toxic by‐products as the tissue regenerates. Scaffolds are 
modified to interface with cells from the healing tissue, and may include biopolymers which convey the 
correct  signals  to  the cells  rebuilding  the  tissue.  In  this way,  there  is a  large capacity  for  tailoring a 
scaffold’s architecture and biological activity towards the needs of a particular tissue type (17).   
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1.1.2 Examples of engineered scaffolds 
Virtually every tissue  in the body can be targeted  for regeneration through use of tailored scaffolds. 
The extent of cardio‐vascular disease  in the western world  is driving research  into tissue engineering 
(TE) heart valves and cardiac muscle replacements (18), and research is also ongoing into skin (19‐21), 
bone  (22;23), cartilage  (24;25),  tendon  (26;27),   neural  (28;29), bladder  (30;31), and  liver  (32;33) as 
well as many other tissue types. 
 
Figure  1.2:  An  engineered  skin  replacement, 
composed of collagen cultured with fibroblasts (34). 
TE  techniques  are  highly  applicable  to  the  treatment  of  chronic  skin  damage.  Cells  of  the  upper 
epidermis (keratinocytes and fibroblasts) are highly prolific and only weakly express class II antigens, so 
elicit practically no  immune  system  response  (35). For  this  reason cultured allogenic skin cells are a 
viable treatment for replacement skin therapy: keratinocytes were first grown in vitro in sheet form in 
1975 (36) and used as a treatment of full‐thickness burns. More recent research (34) has demonstrated 
that it is possible to form sheet like structures containing fibroblasts (cells that play an important role 
in  laying down  the matrix  into which other skin cells migrate) seeded  into a TE scaffold. Engineered 
skin has been successfully used to treat severe dermal burns, traumatic skin defects, pressure ulcers 
and chronic skin ulcers (34). 
Another promising application is the regeneration of damaged cartilage (37) and bone (38). Produced 
by chondrocytes, cartilage  is made up of a firm gel of chondroitin sulphate  in a collagen fibre matrix. 
Chodrocytes also produce a chemical called antiangiogenesis  factor, which discourages blood vessel 
formation, resulting in slow regeneration of damaged cartilage in adult tissue. It has been shown that 
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an  engineered  scaffold  seeded  with  autologous  chondrocytes  and  implanted  into  the  knee  of  a 
Changfeng pig model completely repairs severely damaged cartilage after a 24‐week period (37).  
 
Figure 1.3: Repair of cartilage using harvested chondrocytes  seeded 
onto scaffolds and re‐implanted at the site of damage (37). 
To treat  large bone defects, autologous bone  is grafted and implanted to bridge space caused by the 
removal of  the damaged  tissue. Autologous marrow  stromal  cells,  seeded  into an engineered bone 
scaffold and implanted into sheep metatarsals have been shown to provide bone union after a period 
of 16 weeks (38) (see figure 1.4). Researchers are currently working on producing absorbable scaffolds 
that closely mimic the structure and strength of bone (22;23) and it is likely that engineered scaffolds 
will provide alternatives to autologous and allogeneic bone grafts in the near future. 
Figure  1.4:    TE  Bone  (38).  
Complete  bone  union  was 
observed  after  a  period  of  16 
weeks. 
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As with cartilage, tendons and  ligaments are avascular, resulting  in slow recovery after  injury. Severe 
injuries are currently treated using autografts, allografts, and prosthetic devices. Grafted tissue raises 
issues of donor site morbidity,  limited availability, transmission of pathogens, and storage difficulties; 
synthetic  ligaments  cause  problems of  inflammation,  cartilage  degeneration  and  reaction  to debris 
from  wear  of  the  synthetic material.  As  a  solution,  biodegradable  TE  scaffolds  (with  high  tensile 
strength  for  the  first  6‐8  weeks  after  implantation)  seeded  with  allogeneic  fibroblasts  are  under 
investigation for repair of ligaments (39) and mesenchymal stem cells (MSCs) for tendon regeneration 
(40).  
There is a demand for engineered vascular tissue, driven by the need for autologous veins and arteries 
for use in heart by‐pass operations where there are no available vessels for grafting. Vascular conduits 
can be created by seeding smooth muscle cells  (SMC)  into a  tubular biodegradable scaffold  (41‐44). 
When  exposed  to  a  pulsating  flow  of  culture medium,  the  vessels  “mature”  and  show  improved 
structural  integrity  and  functional  development  (44).  After  SMC  propagation  has  taken  place, 
endothelial  cells  can  be  seeded  luminally  to  produce  functional  vessels.  Due  to  telomere  erosion 
during cell cloning, most cells such as SMCs taken from adult tissue only divide a finite number of times 
and then quickly reach a state of senescence (growth arrest). Genetic alteration with retroviral vectors 
such as hTERT  (41) can  immortalise  fully differentiated cells  (see  figure 1.5), however,  it  is unknown 
whether such modifications will lead to tumour formation. 
 
Figure 1.5: Cross section of a TE Blood Vessel grown with normal adult 
SMCs (A) and SMCs infected with hTERT retroviral vectors (B) (41). 
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Culturing  complex  vascular  tissue  in  three  dimensions,  whilst  combining  the  necessary  biological 
growth and differentiation factors  into scaffolds, and maintaining the mechanical stability needed for 
manipulation during transplant is considerably challenging. It is well understood that cell masses larger 
than 2mm suffer necrosis at their core, as nutrients are unable diffuse through the outer cell layers and 
toxic by‐products build up. The synthetic environments also cause cells to change their behaviour and 
differentiate into undesirable phenotypes (45). To overcome this, it is necessary to build high porosity 
scaffolds, which  also provide  sufficient biological  context,  achieved by modifying  scaffold materials, 
structures and surface properties.  
Knowledge about cell interaction with naturally degrading polymer and protein scaffold materials has 
broadened  significantly  (46;47),  and  attention  has  focused  on  scaffold  porosity  (48)  and  the 
development of  fabrication and  culture  techniques  (49;50)  to enhance cell attachment, penetration 
and growth throughout the constructs. As  important  is the ability to enhance scaffolds to encourage 
specific cellular responses that encourage the development of functional tissue (51;52). 
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1.2 The cellular response to synthetic materials 
To harness the regenerative capability of cells requires an intricate understanding of the signals that 
stimulate  the  different  cellular  responses  that  lead  to  natural  tissue  genesis  and  regeneration. 
Different types of scaffold provide cells with different cues. These cues are presented both by the 
macroscale  topology of  the  scaffold  (see  figure 1.6) as well as  the nanoscale surface  features and 
surface chemistry. 
 
Figure 1.6: Different scaffold architectures provide cells with different topological cues. (A) A 
foamed  or  salt  leached  scaffold with  large  interconnected  pores  to  permits  cell  in‐growth 
presents cells with a large, continuous surface area for attachment. (B) Micro‐fibrous scaffolds 
can  be made  to  have  greater  porosity. Where  there  is  a  large  gap  between  fibres,  focal 
adhesion placement guides cells to elongating along the fibre and this may restrict the contact 
with cells on different fibres.  (C) Nanofibre scaffolds have a  larger surface area  in relation to 
mass  and  can  be  fabricated with  high  porosity.  Focal  adhesion  size  is  limited  by  the  fibre 
diameter, reducing a cell’s ability to develop a strong cytoskeleton such that cells may remain 
more rounded and stationary within the scaffold. 
Cells can respond to stimuli in many different ways (see Table 1.1) and base their response on many 
factors, which can including their current state of differentiation, the availability of metabolites, the 
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presence of solution born factors, and direct binding to specific peptide sequences found in proteins 
of  the  surrounding extracellular matrix  (ECM).  It  is  this  ECM  environment  that  can be  replicated, 
controlled and manipulated through the fabrication of engineered scaffolds which provide artificial 
environments for cell growth. Cells perceive this local environment indirectly though their ability to 
fabricate focal adhesion complexes onto a foundation of trans‐membrane integrin receptors bound 
directly  to  the  proteins  of  the  extracellular  matrix.  Mature  focal  adhesions  act  as  a  nexus  for 
cytoskeleton  development  and  intracellular  signalling,  mediating  the  many  different  cellular 
response described in table 1.1. 
Cellular response     Example assays to measure response 
Increased initial attachment  Measuring  the  ratio of attached  to detached cells after 
culture for 1 hour 
Increased adhesion strength  Measuring  the  rate  of  shear  flow  or  centripetal  force 
needed to detach cells from a substrate 
Increased viability  Measuring the ratio of cells which exclude florescent dyes 
that  penetrate  the membrane  of  dead  cells,  to  stained 
cells 
Increased proliferation  Direct counting of cell nuclei or use of colorimetric assays 
that measure cell metabolism 
Increased spreading / 
orientation with substrate 
features 
Fluorescent  staining  and  observation  under  an  optical 
microscope 
Faster rates of migration  Measuring  the  number  of  cells  to migrate  through  cell 
permeable membranes or using live optical microscopy to 
record cell movement  
Table 1.1:  Common measures of cellular response and examples of assays used to determine 
that response. 
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Cellular response     Example assays to measure response 
Increased expression of 
phenotypic factors 
Use  of  colorimetric  assays  that  react  to  the  expressed 
factors, or  through measuring  the binding of  antibodies 
against the factors 
Differentiation and loss of 
differentiation  
Many  assays  look  for  expressed  factors  particular  to  a 
certain  cell  type. Gene  activation  specific  to  certain  cell 
phenotypes can also be measured 
Mature cytoskeleton 
development with larger 
stress fibres 
Fluorescent staining of the f‐actin fibres and microtubules 
reveals the morphology of the cytoskeleton 
Larger focal adhesion 
formation and incorporation 
of key signalling proteins 
Use  of  fluorescent  antibodies  conjugated  to  key  focal 
adhesion proteins such as vinculin 
Increased total protein 
synthesis 
Lysed  cell  are  treated with  colorimetric  assays  (such  as 
BCA) that reveal their protein content 
Increased receptor 
compliment 
Colorimetric  assays  that measure  the  amount  of  bound 
antibodies  raised  against  particular  cell‐membrane 
receptors 
Table 1.1 (continued):   Common measures of cellular response and examples of assays used 
to determine that response. 
   
1.2.1 The extracellular matrix (ECM) 
Cells  maintain  their  ECM  through  expression  of  the  correct  types  and  ratios  of  protein  and 
glycosaminoglycan  (GAG)  and  in  reverse,  the  ECM  maintains  cell  behaviour  though  presenting 
binding sites at  the correct densities, presentations and conformation  to  the cellular  receptors.  In 
this way,  these  two  components exist  in  a delicate balance maintained  through mutual  feedback 
  
17 
interactions  which  either  drive  cellular  specialisation  during  tissue  genesis  or  maintain  cell 
differentiation in healthy adult tissue. Table 1.2 lists some of the common proteins of the ECM and 
the properties that give rise to their function in different tissue. It is the specific combination of the 
ECM proteins that give each tissue its mechanical properties, and also provide the cells of that tissue 
with the particular mix of physical and biological signals through integrin binding and focal adhesion 
assembly.  
Name  Properties  Prevalent Tissues 
Heparan sulfate  A  proteoglycan  that  associates  with 
perlecan,  agrin  and  collagen  XVIII 
proteins,  and  has  many  functions  in 
development and adult tissue  
most tissues, especially 
basal lamina 
Chondroitin sulfate  A  proteoglycan  that  aggregates  with 
proteins  to  provides  resistance  to 
compression  in  tissues  such  as  cartilage, 
and  also plays  a  role  in  regulating many 
forms of biological activity 
cartilage, tendons, ligaments 
and walls of the aorta 
Keratan sulfate  A proteoglycan that  links to a number of 
extracellular  proteins  and  also  provides 
shock‐adsorbing function due to its highly 
hydrated nature 
cornea, cartilage, bones 
Hyaluronic acid  The  simplest  GAG,  it  is  highly  hydrated 
and acts as a gel  filler during embryonic 
development, as a  lubricant  in  joints and 
plays a role in wound healing 
Throughout the ECM, and 
concentrated in load bearing 
joints 
 Table 1.2: Common proteins and glycosaminoglycans of the ECM 
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Name  Properties  Prevalent Tissues 
Collagen  The  collagens  are  a  group  of  highly 
conserved  long  fibrous  proteins  with 
many  different  forms.  Assembled 
collagen  fibres  form  the main  structural 
proteins of  the ECM, with many binding 
sites for cell attachment regularly spaced 
along the assembled fibres 
Collagen I accounts for 90% 
of the dry weight of bone 
and is also prevalent in skin, 
tendon, vascular, ligature. 
Collage II is prevalent in 
cartilage 
Elastin  A  protein  that  gives  tissue  its  elasticity, 
elastin fibres are at  least five times more 
extensible  that  a  rubber  band  of  the 
same cross‐sectional area 
Many tissues, especially 
important in vascular, skin 
and lungs 
Laminin  A  structural  protein  that  assembles  into 
sheets  through  the  interaction  between 
laminin  arms.  As  a  net  of  fine  fibrils,  it 
also  acts  as  a  selective  barrier  to  cell 
migration 
Found in the basal laminar 
of most tissues, and as a 
molecular filter in the kidney 
Vitronectin (53)  An  abundant  glycoprotein  that  has  a 
collagen  binding  domain  as  well  as  a 
cryptic  heparin  binding  domain.  It 
promotes  cell  adhesion  and  spreading 
through  the  binding  of  specific  integrins 
to an RGD site 
Primarily located in the 
plasma and in platelets, and 
associated with wound 
healing and hemostasis; 
although also found at many 
tissues in lower density 
Table 1.2 (continued): Common proteins and glycosaminoglycans of the ECM 
  
19 
 
Name  Properties  Prevalent Tissues 
Fibronectin  A  linker protein  that has domains which 
bind  cellular  integrins  to  collagen 
proteins,  heparin  and  other  fibronectin 
molecules  to  form  fibrillar  fibronectin. 
The  integrin binding domain has both an 
RGD site and a synergy site that enhances 
integrin binding. 
Soluble plasma fibronectin 
circulates in the blood and 
enhances clotting, healing 
and phagocytosis. Fibrillar 
fibronectin assembly is cell 
mediated and important in 
the binding of cells to all 
extracellular matrix. 
Osteopontin  or 
Bone Sialoprotein I 
A  structural  protein  involved  in  cell 
attachment and bone remodelling. 
Located in most tissues, also 
plays a role in immune 
function. 
Table 1.2 (continued): Common proteins and glycosaminoglycans of the ECM 
 
1.2.2 Cell - (nano)-material interactions 
The fibres of the extracellular matrix, hydroxyapatite crystals found in natural bone and the fibres of 
the basement membrane typically have dimensions ranging between 10‐300nm.  It naturally follows 
that cells are exquisitely sensitive to nanoscale structural variations. Ridges as thin as 70 nm guide 
keratinocyte cytoskeletal assembly (54) and the presence of nanoscale features increases osteoblast 
attachment and proliferation (55). Human skin cells, typically 30 – 100 µm in length, detect features 
as  small  as  10nm,  responding by  increasing  their  complement of  filopodia  and micro  spikes,  and 
heightening  their  perception.  (56).  Certain  cell  phenotypes  show  greater  sensitivity  to  nanoscale 
features  than  others.  For  example  osteoblasts  are  found  to  adhere  preferentially  to  carbon 
nanofibre compacts  in competition with chondrocytes,  fibroblasts, and  smooth muscles cells  (55). 
Such  findings  indicate  that  orthopaedic  implants  coated  with  nanoscale  features  may  promote 
ossification over fibrous encapsulation, an important factor in reducing late‐stage rejection. 
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Figure 1.7: From macrostructure  to nanostructure. The environment  that each  cell  inhabits has a 
specific nanostructure, and cellular response may be modified in reaction to this structure.  
 
It  is  widely  understood  that  cell  behaviour  is  affected  through  the  indirect  effects  of  surface 
chemistry and free surface energy on the adsorption of specific ECM proteins, required by cells for 
attachment via  integrin receptor binding. These receptors tether the cell cytoskeleton to the fibres 
of the ECM, forming local focal adhesions  (see figure 1.8). During focal adhesion assembly, signalling 
molecules such as Focal Adhesion Kinase (FAK) and Paxillin as well as structural anchoring proteins 
such  as  vinculin  and  tensin  are  recruited  to  the  site  of  adhesion  (57). When  attached,  integrins 
trigger  signalling pathways  that affect diverse aspects of cell behaviour, modifying differentiation, 
proliferation, the expression of ECM constituents and even preventing apoptosis (programmed cell 
death) (58‐60).  
Through  this  integrin mechanism  it  is  thought that nanoscale surface structure directly affects cell 
binding  and  subsequent  behaviour.  Tambasco  de  Oliveira  et  al.  were  able  to  show  that  rat 
osteogenic cells expressed higher levels of non‐collagenous bone matrix proteins when cultured on 
nano‐textured  Ti  surfaces  compared  with  Ti  and  glass  surfaces  with  macrostructured  surface 
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topology (61). The advanced expression of BSP and OPN, both containing integrin recognised “RGD” 
sites,  influenced  further  cell adhesion and migration, and  it  follows  that  such nano‐texturing may 
lead to increased osteogenesis and bone repair in vivo. 
 
  
Figure 1.8:  The integrin binding mechanism and subsequent 
signalling pathways, adapted from (58).  
 
1.2.3 Important proteins involved in integrin binding 
The expression of integrins and the proteins they bind to is cell specific, and will change according to 
the environment  the  cell  is exposed  to,  such  that  integrin expression  for a particular protein  is up‐
regulated if that protein is prevalent in the local cell environment. 
Protein  Integrins bound 
Collagens  α1β1, α2β1, α3β1, α10β1, α11β1, αXβ2 
Laminin  α1β1, α2β1, α3β1, α6β1, α6β4, α7β1, α10β1 
Fibronectin  α4β1, α5β1, α8β1, αVβ1, αDβ2, αIIbβ3, αVβ3, αVβ6, α4β7 
Osteopontin  α4β1, α5β1, α8β1, α9β1, αVβ5 
Vitronectin  α6β1, αVβ5, αVβ8, αVβ3 
Thrombospondin  α3β1, α4β1, αVβ8
Table 1.3: Common ECM proteins, and the integrins that bind those proteins (62). 
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1.2.4 The effects of surface chemistry 
It is widely understood that cell behaviour is affected through the indirect effects of surface chemistry 
and free surface energy on the adsorption of specific ECM proteins. Proteins adsorb rapidly onto virgin 
surfaces,  preventing  direct  cell‐surface  contact  (63).  On  a  favourable  surface,  for  a  single  type  of 
protein  in solution, adsorption  increases over  time until saturation occurs  (64;65). A combination of 
factors determines which proteins will adsorb  from a mixed population,  such  those  found  in blood 
plasma  and  serum. The  competitive  affinity of each protein  for  the material  surface,  the  individual 
protein size and the distribution of concentrations of protein within the mixed population all influence 
the adsorption affinity (66;67). The hydrophilicity of the surface material and the electrostatic effects 
of  surface  charge  will  also  determine  which  proteins  bind  in  greater  number.  A material  with  a 
hydrophilic surface selectively adsorbs protein that  is able to overcome the shielding effect of water, 
typically  through  changes  in  conformation.  The  surface  charge  of  a material  can  also  act  to  repel 
proteins with overall charge similar to the surface, and attract proteins that are differently charged. 
The  distribution  of  protein  concentrations  in  culture  media  will  also  be  different  to  the  typical 
concentrations  found  in  tissues.  In‐vivo,  integrin  binding  proteins  such  as  vitronectin  are  found  in 
highest  concentration  in  the blood  (68),  and  are  far  less  common  in  tissues, with proteins  such  as 
fibronectin more  prevalent.  Vitronectin  has  also  been  found  to  bind  to  hydrophilic materials with 
higher  affinity  than  albumin  and  fibrinogen  (69;70),  and  resist  displacement,  such  that  its 
concentration on the surface increases over time. In contrast, small globular proteins such as albumin 
undergo  fast  initial  adsorption, but  are  replaced over  time by proteins with  greater  affinity  for  the 
surface (71;72), a process termed the Vroman effect (73;74). 
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Adsorption, dehydration and surface wetability 
Polar water molecules bind tightly together  into a hydrogen bond network which excludes non‐polar 
molecules, such that energy must be expended to mix non‐polar molecules into this network. Exclusion 
of non‐polar molecules is favorable as this restores order to the network. The side‐chains of a protein’s 
amino acids expose both polar and non‐polar groups. When the protein  folds  in water, many of the 
hydrophobic non‐polar groups are pushed into its core, however, a large number of non‐polar groups 
will remain present on the surface of the protein (75). When the protein reaches the material surface, 
to  contact with  the material,  both  the  protein  and  the material must  dehydrate.  For  hydrophobic 
surfaces,  this  interaction  is  favourable  and  non‐polar  groups  readily  associate.  For  hydrophilic 
materials, the water bound at the surface shields the protein from interacting with the material, and to 
adsorb,  the  protein must  overcome  this  barrier.  This  can  be  achieved  through  changes  in  protein 
conformation enabling  the protein  to unfold  into a  lower energy state  (76). Favourable electrostatic 
charge can also increase the protein’s adsorption affinity. A protein may not be able to adsorb onto a 
like‐charged surface without the presence of oppositely charged  ions, bound to the material surface 
from the culture media which form an electrical double  layer and  interface between the protein and 
the surface. Once a protein has denatured onto a surface, its return to solution would require energy 
to restore its aqueous conformation – in this way it is more energetically favourable for the protein to 
remain bound to the surface. Subsequent structural changes within an adsorbed protein can also lead 
to closer contact between the protein and surface over time (77), making desorption even less likely. 
Protein conformation is modulated by surface affinity 
Most adsorbed proteins, depending on flexibility, change conformation to a greater or  lesser degree, 
loosing  their  tertiary  structure  but  usually maintaining  secondary  structure  (77;78).  Conformation 
change can open the protein to reveal active binding sites. Identical proteins adsorbed on to a surface 
with random non‐uniform chemistry are likely to adopt different conformation arrangements (79) such 
that  the  surface  will  be  coated  with  a  population  of  the  same  protein  at  different  stages  and 
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orientations of adsorption – changing the activity of the protein. Adsorption is known to facilitate the 
activity of proteins through conformation change, and the integrin binding to vitronectin is facilitated 
by  the protein’s conformation change on adsorption  (80).  In some cases, hydrophobic surfaces may 
bind proteins more tightly, destroying their active conformations (81). Hydrophilic surfaces are known 
to support enhanced cell adhesion and activity (82). Hydrophilic surfaces preferentially adsorb proteins 
that are able to overcome the energy barrier needed to dehydrate and reach the surface. For example, 
vitronectin  was  found  to  competitively  adsorb  onto  hydrophilic  oxidised  polystyrene  in  higher 
quantities than to hydrophobic untreated polystyrene (83).  
1.2.5 Cellular interaction with surface topology 
Integrin clustering at the surface  
For mature focal adhesions to form, an integrin ligand spacing of 140nm or less may be required (84), 
although this response may be altered by varying nanoscale surface topology  (85). For sparse  ligand 
presentation (separated by more than 140nm), integrins bind to the ligands but are unable to cluster 
and enable focal adhesion formation. Integrins bind with low affinity to surface ligands, and density of 
ligand presentation greatly affects the strength of cell attachment to a surface (82),  in the same way 
that  individual Velcro™ hooks fasten weakly, but many hooks form a strong attachment. Larger focal 
adhesions complexes also enable a more developed cytoskeleton to form and modulate the mobility of 
the  cell.  An  intermediate  density  of  integrin  binding  ligands was  found  to  enable  the  fastest  cell 
migration of cells across a surface (86), maximizing the cell’s ability to both bind to the surface to pull 
forwards, whilst still being able to detach from the surface it leaves behind. 
Cellular Response to nanoscale surface features (10‐300nm) 
Through mediation of integrin clustering it is thought that nanoscale surface structure directly affects 
cell  binding  and  subsequent  behaviour.  Tambasco  de  Oliveira  et  al.  were  able  to  show  that  rat 
osteogenic  cells expressed higher  levels of non‐collagenous bone matrix proteins when  cultured on 
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nano‐textured  (chemical deoxidised  and  reoxidised using H2SO4/H2O2) Ti  surfaces  compared with Ti 
and glass surfaces with macrostructured (mechanically polished) surface topology (61). The advanced 
expression of BSP and OPN, both containing  integrin  recognised “RGD”  sites,  influenced  further cell 
adhesion and migration, and  it  follows  that such nano‐texturing may  lead  to  increased osteogenesis 
and bone repair in vivo. 
With the goal of improving the bonding of osteoblast cells to conventional ceramic implants, Webster 
et al. investigated scaling ceramic grain sizes down into the nanoscale, to more closely mimic the size 
of bone matrix crystals. It was discovered that Rat Calvarial osteoblasts adhered faster to ceramics with 
grain  sizes  less  than 100nm  than  to  larger grain  size  ceramics  (87). The  increase  seen  in osteoblast 
adhesion was shown to be independent of the specific material surface chemistry and instead due to 
the nanophase  ceramics more  accurately  stimulating  the material properties of bone.  In  their next 
study they established which specific serum proteins showed increased activity, due to the nanoscale 
topography  (88).  Rat  calvarial  osteoblast  attachment  to  borosilicate  glass,  conventional  aluminia 
(167nm  grain‐size)  and  nanoscale  aluminia  (24nm  grain‐size)  were  compared  in  the  presence  of 
different serum proteins,  including albumin,  laminin, denatured collagen, fibronectin and vitronectin. 
They demonstrated that nanoscale aluminia enhanced the ability of both fibronectin and vitronectin to 
stimulate osteoblast  attachment.  Further  investigations over periods up  to 28 days  (89)  found  that 
osteoblast proliferation and the synthesis of alkaline phosphatase as well as extracellular matrix (ECM) 
calcium concentration was significantly increased by the nanoscale formulations. Decreased osteoblast 
motility was also observed, indicating more numerous and stronger FAs had been formed between the 
cell and the underlying nanoscale substrate.  
By  use  of  surface  enhanced  Raman‐scattering  Webster  et  al.  found  that  the  conformation  of 
vitronectin may have been changed by  the  increase  in  surface energy  found on nanoscale aluminia 
(90). It was suggested that calcium adsorption played a key role: the hydrophilic nature of nanophase 
aluminia  increased calcium adsorption,  in  turn promoting  the binding of vitronectin and other  large 
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macromolecules  that  interacted with  the  bound  vitronectin,  leading  to  exaggerated  conformation 
changes in the vitronectin protein that better exposed cell adhesive allotropes.  
Zinger et al. also compared micro (>1μm) and nano (<1μm) scale surface topologies by studying MG63 
cell  attachment  to porous  anodisated,  chemical etched  and mechanically polished  Ti disks  (91). He 
demonstrated  that  the morphology,  proliferation  and  adhesion  of  the MG63  cells was  differently 
affected by both the nano‐topology, the micro‐topology, observing that MG63 cells exhibited greater 
thickness and delayed formation of FAs on nano‐textured surfaces in comparison to mechanically and 
electro‐polished smooth control surfaces, visualized through SEM imaging. It was also found that cells 
attached to nanoscale surfaces formed  longer and more numerous filopodia. Where nano and micro 
scale  topology were combined,  the studies  revealed higher densities of cells after 3 days  in culture, 
indicating  that  the effect of nano and micro  scale  features  together had a  synergistic effect on  cell 
proliferation.  Osteoblasts  also  show  “contact  guidance”  on  nano‐patterned  surfaces  with  groves 
spaced  less  than 100nm apart  (92)  indicating  further possibilities  for  control over  cells  through  the 
nano‐structuring surfaces. 
Whilst  the  full picture of how surface chemistry,  together with microscale and nanoscale structured 
surface  features  affect  cellular  response has not been  fully  resolved,  it  is now possible  to begin  to 
connect observations with the underlying biological mechanisms. It is apparent that the cell phenotype 
plays a large role in determining how surface chemistry and structural features will be interpreted, and 
these  ideas will be further developed  in chapter 4,  investigating the cellular response to electrospun 
nanofibres. 
 
 
  
27 
1.3 Carbon nanotubes 
Since  their discovery by S.Iijima  in 1991  (93)  the properties of  carbon nanotubes  (CNTs) have been 
found  to be  interesting and diverse, and many of  these 
properties  have  applications  in  the  biomaterials  field 
(94). CNTs are  in effect elongated  fullerenes and can be 
produced as both  single and multi‐wall  (see  figure 1.9). 
The  capped  tubules  of  carbon  atoms  are  linked  in  a 
honeycomb network (95), with a wrapping relative to the 
axis  of  the  tube  that  occurs  in  patterns  denoted 
armchair, zig‐zag and chiral (96). This wrapping symmetry 
influences  the  electrical  conductance  properties  of  the  nanotubes, making  it  possible  to  fabricate 
nanoscale  diodes  and  transistors  (97;98)  by  exploiting  semiconductor  properties  caused  by  the 
nanotube symmetry. Novel chemical modifications and functionalisation methods are  leading to new 
possibilities. One such example  is the dispersal of the normally extremely hydrophobic nanotubes  in 
water by oxidative pre‐treatment (99), enabling subsequent easier manipulation and processing. Direct 
modification with biological  and bioactive  species  is also possible  (100‐103)  and  should  lead  to  the 
production  of  substrates  that  can  be  explicitly  tailored  to  biological  requirements.  Non‐specific 
adsorption of proteins has also been observed and more interestingly, it has seen that proteins such as 
streptavadin and HupR adsorb onto MWNT surfaces  to  form helical crystallization structures  (94).  It 
has  also  been  found  that  some  proteins,  such  as  fibrinogen,  are  not  readily  adsorbed  onto  single 
walled nanotube  (SWNT)  surfaces  ‐ despite  their  affinity  for hydrophobic  surfaces –  indicating  that 
protein adsorption onto CNT  is not singly governed by hydrophobic/hydrophilic  interactions.  Indeed, 
Wang et al (104) found that selective peptide sequences have enhanced affinity for CNT binding, with 
more  flexible  peptide  sequences  binding more  favourably.  Protein  resistant  CNTs  have  also  been 
created by coating nanotubes with protein resistant molecules such as PEG (105). Protein attachment 
        
Figure 1.9: Diagrammatic view of the 
structure of single‐ and multi‐walled CNTs. 
  
28 
by means of covalent bonding has also been achieved both directly and by agents coupled to nanotube 
surfaces (94), further enhancing the possible bioactivity of CNTs in biomaterial applications.  
Research  is  ongoing  into  the  patterning  of  CNTs  onto  surfaces, mainly with  a  view  to  their  use  in 
nanoscale  electrical  circuits  and  electrochemical  sensors.  The  techniques  developed  allow  both 
controlled  deposition  and  mechanical  manipulation,  and  provide  an  array  of  tools  for  surface 
patterning (100;106;107). Biologically inspired manipulation techniques include DNA assisted dispersal 
and  separation  (108).  Specifically,  single  stranded  DNA will  bond  and  spiral  around  SWNTs  when 
sonicated  in  the  presence  of water.  Long  peptide‐nanotube  fibres  have  been  formed  through  the 
interaction between α‐helical peptides, on peptide wrapped SWNTs (109). Extended to the biological 
domain, this could enable the patterning and structuring of differently functionalised CNTs for creating 
model surfaces for advanced cell study and functionalisable scaffolds for use in the next generation of 
TE constructs.  Indeed, polymer embedded CNTs have already been used to  investigate the effects of 
exposing osteoblasts  to alternating  currents  (110) – and  found  to enhance osteoblast proliferation, 
gene  expression  and  calcium  deposition. Webster  et  al.,  in  continuation  of  their  studies  into  cell 
behaviour  on  nanoscale  surfaces,  also  reported  that  human  osteoblast  cells  displayed  enhanced 
behaviour  when  cultured  on  nanofibre  compacts  (of  width  less  than  100nm)  in  comparison  to 
conventional  carbon  fibre  composites  (of  width  greater  than  100nm)  (111)  which  complimented 
similar  results  found  in  their previous  investigations with nanophase  ceramics.  In  follow up  studies 
they were able to show that polycarbonate urethane (PCU) and carbon nanofibre composites actively 
promote  osteoblast  adhesion  in  preference  to  smooth muscle  cell,  fibroblast  and  chondrocyte  cell 
adhesion (55;112). Decreasing the surface energy of the fibres by removal of a surrounding pyrolytic 
coating  reduced  this  advantage.  Separately,  silicon,  commonly  used  in  neural  implants,  has  been 
shown to  induce significant glial scar tissue formation, preventing neuronal cells from contacting the 
implant  (113).  Carbon  nanofibres  combined with  PCU were  shown  to  decrease  the  adhesion  and 
function of astrocytes, promoting neuron function at the implantation site. (114;115).  
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For  in‐vivo applications, the long‐term toxicity of CNTs remains to be established. Initial studies using 
both single walled carbon nanotubes (SWCNTs) (116‐119) and MWCNTs (120)  indicate that oxidative 
stress and  the  formation of granulomas may cause  tissue damage, as cells endeavour  to engulf and 
breakdown individual nanotubes. The motivation for investigating the cellular response to MWCNTs is 
not to build constructs for direct implantation, but create model systems that facilitate the exploration 
of the cellular response to nanofibrous materials in general. By using chemical vapour deposition (121), 
large scale production of uniform nanotubes with controlled diameters (10nm–300nm), lengths (10m‐
5mm) and densities can be achieved. The nanotubes are  far stiffer and stronger than other types of 
nanofibre of  similar dimensions, providing a  fixed  structure  for  cellular  interaction, however,  in  cell 
culture, after adsorbing a protein coat, their dimensions and surface chemistry will be similar to many 
other nanofibrous systems currently under development. 
 
Figure 1.10: High‐magnification scanning electron micrographs 
of carbon fibre compacts (75). 
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1.4 A brief history of electrospun fibres 
Scientists have been  interested  in the use of electrostatic force to deform  liquids for centuries (122). 
Throughout the 20th century, electrohydrodynamic atomisation was studied at  length (123‐125) and 
patents  for  a  process  similar  to  electrospinning were  accepted  as  early  as  1902  (126;127),   which 
demonstrate  the application of high voltage electrostatic  fields  to both electrospray and electrospin 
colloidal fluids, separating the fluids into fine particles and fibres which could be collected on rotating 
collectors (see figure 1.11).  
   
Figure 1.11: Dispersion of fluids by electrohydrodynamic atomisation. Images taken from 
patents by J.F.Cooly  (left) (127) and W.J.Morton (126) (right) awarded in 1902. 
A  series  of  patents  were  awarded  to  A.Formhals  between  1934  and  1940  (128;129)  applying  an 
electrospinning process to  the production of yarns  for  the  textile  industry. The patents describe  the 
use of a polymers dissolved in an organic solvent (specifically mentioning cellulose acetate in acetone 
and alcohol). Another patent awarded in 1936 by C.L.Norton (130) describes the collection of fibres on 
a rotating collector (see figure 1.12), a process adopted by many electrospinning setups today.  
 
Figure  1.12:  A  rotating  collector  is 
used  as  the  target  to  collect 
electrospun  filaments  and  fibres. 
Image  taken  from  a  patent  awarded 
to C.L.Norton in 1936 (130). 
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Interest in using electrospinning in the textile research continued to increase from this point onwards. 
In 1969, Taylor performed one of the first systematic studies of how the electrostatic field competes 
with the surface tension on  the spherical viscous polymer droplet at  the  tip of a needle, pulling  the 
droplet first into a cone shape, and then, as the field strength is increased, ejecting a stream of solution 
from the tip of the cone  (131).    In 1981, Larrondo and Manley were the  first to demonstrate that a 
molten polymer could be electrospun in a similar fashion, but they found the increased viscosity of the 
molten  solution  in  comparison  to  low  viscosity  of  solvent  based  polymer  solutions  prevented  the 
spinning of sub‐micron diameter fibres (132‐134), a finding backed up by more recent findings (135). In 
the late 1980’s the electrospinning effect was further studied by the Reneker group, who established 
how the unstable whipping effect (see figure 1.13) was caused by jet elongation in the electric field and 
how  changing  the  strength  of  the  electric  field  and  the  proportion  of  solvent  to  polymer  affected 
nanofibre size and production (136).  
 
Figure  1.13:  A  typical  horizontal 
electrospinning  setup, with  a  syringe 
pump  driving  the  polymer  spinning 
solution  into a charged needle, and a 
grounded collector used to collect the 
fine  fibres.  The  expanded  sections 
depict  the behaviour of  the  jet, with 
both a stable portion where the jet is 
aligned with the spinning axis and an 
instable portion where  the  jet whips 
and bends. Spinning initiates from the 
Taylor  cone  (depicted  bottom  left) 
when  the  electrostatic  force  on 
droplet  of  solution  overcomes  the 
forces of surface tension.  
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Many  laboratories  throughout  the world, both academic and  commercial, are  currently  researching 
electrospinning and the number of papers and patents describing different configurations of the basic 
equipment  is  large  and  steadily  increasing.  Almost  all  of  these  laboratories  have  built  their  own 
electrospinning  set‐up,  and  only  recently  have  a  small  number  of  affordable  commercial  solutions 
started  to be produced, such as ES1 and ES4  (Electrospinz, New Zeland). The process has also been 
scaled‐up  for  commercial production,  realised  in a machine called  the Nanospider®  (Elmarco, Czeck 
Republic), which spins randomly woven nanofibre yarns up to 1.6 meters in width and many meters in 
length (see figure 1.14). 
     
Figure  1.14:  Commercially  available  electrospinning machines.  The  ES1a  (left)  is  produced  by 
Electrospinz, New Zealand and is suitable for small quantity fibre production. Solution is gravity fed 
into the needle, removing the need to purchase a syringe pump  if not desired. Larger scale fibre 
production can be achieved using one of the products produced by Elmarco, Czeck Republic. The 
NS  Lab  (middle)  scales  up  production  significantly  by  spinning  directly  from  a  pool  of  solution 
presented at the surface of a rotating electrode (137). The NS Line (right) scales up this approach 
considerably, collecting the fibres produced on a sheet passed through the machine. 
 
Development and refinement electrospinning technique has accelerated over the last 20 years and an 
in depth understanding of polymer  jet elongation and  the parameters  that  influence  fibre diameter 
and uniformity will be discussed further in chapter 3.  
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1.4 Conclusions and thesis roadmap 
The  field of  tissue engineering  is driven both by  the desire  to  repair damaged  tissues, and  to build 
useful and economical alternatives to current animal test models used for the development of medical 
treatments.  The  field  is  diverse with  a multitude  of  approaches  investigating  cellular  response  to 
numerous materials, both biological and synthetic. Many  studies are now  focusing on how  to  tailor 
scaffold  structure,  porosities  and  mechanical  properties  whilst  maintaining  the  correct  biological 
context for tissue development.  
Chapter 2 details the cellular response to culture on a surface of multi‐walled carbon nanotubes.  The 
nanotubes  have  a  typical  diameter  of  35nm.  The  findings  reveal  that  this  is  likely  to  restrict  the 
formation of mature focal contacts and hamper the creation of a strong cytoskeleton. In this case, this 
was detrimental to the typical spreading and proliferation of the primary osteoblasts, osteosarcoma 
and lung epithelial cells studied. 
Chapter  3  describes  the  development  of  an  electrospinning  machine  and  the  production  and 
characterisation of fine fibres from several polymers. The scaling‐up of fibre production for use in cell 
culture necessitated  the use of multiple‐needles and backing electrodes  to  focus  the produced  jets. 
Fibres  were  collected  on  rotating  collectors,  and  a  number  of  different  types  of  collector  were 
investigated. 
Chapter  4 describes  the  results of  cell  culture on  the  electrospun  fibres produced using  the  setup 
developed in Chapter 3. With similar findings to cell culture on carbon nanotubes, cells were found to 
attach to the microscale and nanoscale fibres, but were not able to form extensive cytoskeletons and 
spreading was reduced. 
Chapter 5 investigates the use of a secondary electrode array to focus the jet, reducing the whipping 
instabilities, and the addition of a set of charged deflector plates to control the positioning of the jet 
on the collector. Through the dynamic positioning of the fibres on the collector, it should be possible 
to create scaffolds with predefined architecture using layer‐by‐layer deposition. 
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Chapter 2 - Cellular response to carbon nanotubes 
 
Introduction 
This  section  summarises  a  number  of  studies  performed  to  explore  the  cellular  interaction with 
multiwalled carbon nanotubes (MWCNTs), as a model for  investigating cellular response to tubular 
nanostructures. The carbon nanotube  is a material with many potentially  interesting properties for 
use  in  bioresearch,  and  at  the  time  of  investigation,  very  few  studies  had  been  performed  to 
measure the influence of MWCNTs on cell viability, or changes in cell behaviour and interaction. 
 
2.1 Study: Osteoblast interaction with carbon nanotubes 
Previous  studies  report  that  cells  behave  differently  when  cultured  on  surfaces  with  nanoscale 
features, compared to surfaces smooth at the nanoscale (see chapter 1). These studies were mainly 
focused on  cell‐material  interaction, motivated by  the desire  to mimic  the nanoscale  structure of 
biological ECM  constituents. We were  fortunate  to establish  collaboration with Dr. Milo  Shaffer’s 
group,  who  investigate  the  properties  of  CNTs,  chiefly  fabricated  through  chemical  vapour 
deposition  (CVD)  (121). We have started  to  investigate cell attachment and proliferation on CNTs, 
and  describe  their  advantages  and  disadvantages  as  a  model  nanostructured  material  for 
investigating suitable properties for nanofibrous scaffolds.  
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2.1.1 Materials and methods 
Fabrication and characterisation of MWCNT surfaces 
MWCNT arrays were fabricated by CVD (121). Briefly, a solution of Ferrocene (3 wt.%) in toluene was 
injected  at  4ml/hr  into  a  furnace  preheated  to  760°C,  with  an  atmosphere  of  argon  and  10% 
hydrogen (with a flow rate of 500 ml/min).  Over a period of 4hrs, MWCNTs were grown from square 
quartz  substrates  (10x10x4mm)  placed  inside  the  furnace.  A  LEO  1525  Gemini  field  emission 
Scanning Electron Microscope (SEM) (with micro x‐ray analysis capability) was used to determine the 
size  and  composition  of  the  nanotubes.  X‐Ray  counts were  recorded  over  three  separate  areas 
(60μm x 40μm) during a 5 minute period at 15KeV.  ImageJ  software  (National  Institute of Health, 
USA) was used to threshold the SEM  images, observing that the upper‐most nanotubes were most 
brightly  illuminated. These  images provide a visual approximation of the available surface area  for 
cell attachment. Sterilisation was achieved by  immersing the surfaces  in 100% ethanol for 1hr, and 
then  washing  with  phosphate  buffered  saline  (PBS)  for  20  minutes  per  wash  (3x).  After  initial 
submersion, the surfaces were kept wet, to prevent bunching of the nanotubes.    
For a comparative control, surfaces of highly orientated pyrolytic graphite (HOPG) (SPI supplies, USA) 
were  cleaved  from  a  10x10mm  block  and  affixed  to  glass  coverslips. Borosilicate  glass  coverslips 
(13mm dia.) were used as a standard control. Both surfaces were autoclaved to sterilise before use 
in culture.  
Cell Culture and surface seeding 
Three  cell  types were  investigated:  the  human  osteosarcoma  cell  line  (MG63)  (ECACC,  UK),  the 
human lung epithelial carcinoma cell line (A549) (ATCC, USA), and primary foetal osteoblasts at third 
passage  (FOB). The MG63  cells were  routinely  cultured  in 75cm2  flasks using Dulbecco’s modified 
Eagles’ medium (DMEM), the A549 cells using Ham’s F12, and the FOB cells using DMEM‐F12 (1:1) 
(all supplied by Gibco, UK). Each medium was  supplemented with 10% Foetal Bovine Serum  (FBS) 
(Gibco,  UK)  and  1%  antibiotic/antimycotic  (Sigma,  UK)  (complete  medium).  Initial  culture  was 
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performed in 75cm2 flasks at 37°C in a humidified atmosphere with 5% CO2. At 70% confluence, cells 
were detached using trypsin‐ethylenediaminetetraacetic acid (EDTA) (Sigma, UK), and cell count was 
determined  by  haemocytometer.  Cells  were  resuspended  to  the  appropriate  concentration  for 
seeding in complete medium. Previously, samples (represented in triplicate) had been placed into 24 
well plates and preconditioned with complete medium for 1hr at 37°C. Cells were seeded onto the 
samples at densities of 2x103cells/cm2 and  incubated at 37°C, 5% CO2. Culture media was replaced 
after each 2 day period. 
 
 
Figure 2.1: Diagrammatic overview of the experimental method. 
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Figure 2.2: Samples 
under culture 
Cell viability assay 
After  1  and  7  days,  the  standard  protocol  for  a  commercially  available 
colorimetric  cell  assay  was  used  to  quantify  cell  viability  (CellTiter  96® 
AQueous One Solution Cell Proliferation Assay, Promega, UK). Briefly, samples 
were transferred to 24 well plates, and washed (1x) with phosphate buffered 
saline (PBS) (Invitrogen, UK). 600μl of DMEM phenol free medium (Gibco, UK) 
supplemented with 120μl One Solution Reagent was added to each well. The 
samples were  incubated  for 2hrs  at 37°C, 5% CO2, after which  the medium 
above the samples was removed and transferred to 96 well plates for reading 
at 492nm, using an Anthos 2020 microplate absorbance reader.  
Analysis of cell attachment, spreading and visualisation of focal adhesions 
After  24hrs,  samples were washed  in  PBS  and 
fixed  in  paraformaldehyde  (PFA)  (Sigma,  UK) 
(4% w/v in PBS) for 30 minutes. Cells were then 
permeabilised  by  use  of  a  0.5%  Triton‐X‐100 
permeabilising  buffer  (TXB)  for  25  minutes 
(10.3g  Sucrose,  0.292g  NaCl,  0.06g  MgCl2, 
0.476g Hepes Buffer, and 0.5ml Triton‐X‐100  in 
100ml distilled water), then washed  in  immunofluorescence buffer  (IFB), containing 0.1% Triton X‐
100 and 0.1% BSA in PBS (138). The samples were incubated with commercially available monoclonal 
mouse anti‐human vinculin antibody  (Sigma)  (2μl/ml  in  IFB)  for 1hr, washed  in  IFB  (3x),  incubated 
with  a  biotinylated  rabbit  anti‐mouse  antibody  (2μl/ml  in  IFB)  for  1hr,  washed  in  IFB  (3x),  and 
incubated  with  a  streptavadin‐TX  Red  developer  (2μl/ml  in  IFB)  together  with  FITC  conjugated 
phalloidin (2μg/ml) (Sigma, UK) for 1hr. Finally, samples were washed in IFB (3x) and mounted with 
VECTASHIELD®  mounting  medium  containing  4',6‐Diamidino‐2‐phenylindole  (DAPI)  (Vector  Labs, 
 
Figure 2.3: Fluorescence Microscope 
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UK).  To  serve  as  a  control,  the  primary  antibody  was  omitted  to  test  for  secondary  antibody 
specificity. To determine cellular response after 7 days in culture, samples were washed in PBS, fixed 
in PFA for 30 minutes, permeabilised in TXB for 25 minutes and fluorescently stained (as above) with 
FITC  conjugated  phalloidin  (2μg/ml)  for  1hr,  then  washed  in  IFB  (3x)  and  mounted  with 
VECTASHIELD® mounting medium containing DAPI. An Olympus BX51 fluorescence microscope was 
used to image the samples. Attachment at 1 day was determined by counting cells in random fields 
of  size 0.59mm2  (n>10).  ImageJ  software was used  to  analyse  cell  spreading  at 1 day, by using  a 
process of image thresholding to identify cell boundaries and pixel counting to determine individual 
cell area (n>40 cells).  
Visualisation of cell attachment to MWCNTs by scanning electron microscopy 
After 24hrs, cells were fixed in 2.5% glutaraldehyde in PBS for 40 minutes at 4ºC, then rinsed in PBS 
and dehydrated through a series of graded ethanol (25%, 50%, 75%, 90%, 2x100%) in distilled water 
at  5  minute  intervals.  Finally  the  samples  were  critical  point  dried  by  incubating  twice  in 
hexamethyldisilazane (Sigma, UK) for 5 minutes and left to air dry. The samples were imaged at low 
voltage  (1.5kV),  using  the  LEO  SEM  mentioned  above,  to  reveal  cell  morphology  and  surface 
interaction.  
2.1.2 Results 
MWCNT surface morphology, hydrophobicity and EDX analysis  
We  used  SEM  imaging  to  characterise  the MWCNT  surfaces,  and  found  the  average  nanotube 
diameter  to  be  35nm  ±10nm  (Table  2.1).  EDX  analysis  revealed  that  trace  amounts  iron  catalyst 
remained  in  the MWCNT samples after  fabrication. Previously, we have  found that the removal of 
this  catalyst  by  an  acid  leaching  process  did  not  significantly  alter  the  cellular  attachment  and 
spreading on  the  surfaces  (data not  shown). Nanotubes  grew  vertically on  the quartz  substrates, 
reaching 500nm in length (Fig 2.4A). CNTs are inherently hydrophobic (fig 2.2B), however, exposure 
to a surfactant such as 0.5% Triton X‐100, or to serum proteins in culture media reverses the wetting 
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behaviour  (139).  The  CNTs  almost  certainly  become  wettable  in  this  way,  through  a  shielding 
process, where  the  formation  of  a  surfactant  or  protein  coat  presents  hydrophilic  groups  at  the 
surface of the nanotubes.  
 
MWCNT Properties 
Diameter  35nm ±10nm  (n=30)
Composition  (Atomic)  Carbon: 98% ±1%, Iron: 2% ±1%  (n=3) 
    (Weight)  Carbon: 91.5% ±1%, Iron: 8.5% ±1%  
Table 2.1: MWCNT characterisation through SEM image analysis and EDX analysis. 
 
The  SEM  images  revealed  that,  although  the bulk  of nanotube  growth  is  aligned,  the uppermost 
sample layer consists of a  low density network of randomly oriented nanotubes (fig 2.4C); previous 
studies have shown that  initial growth  is often misaligned. Visual analysis reveals that this  layer of 
nanotubes provides a combined solid area that  is substantially  less than the total sample area  (fig 
2.4C, D). Assuming that the cells do not penetrate the network, the open structure provides less area 
for  initial cell binding and spreading than a conventional planar material;  in addition, the available 
sites  for  attachment  are  presentation  in  a  highly  restricted  way.  This  geometry  contrasts  with 
previous studies in which cells either contact both nanotubes and an underlying substrate (140), or 
attach to high density CNT compacts (55;114).  
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Figure  2.4:  SEM  imaging  revealing  a  vertically  aligned  carpet‐like  layer  of 
MWCNTs  (A).  From  the water  drop  profile  (B),  it  is  evident  that  CNTs  are 
extremely  hydrophobic  before  encountering  serum  proteins  in  cell  culture 
medium.  The  uppermost  layer  (C)  is made  up  of  a  non‐dense,  randomly‐
oriented network of nanotubes  (EHT = 5kV, WD = 8mm, Mag = x50k). The 
sample  area  available  for  cell  adhesions  can  be  visualised  by  taking  a 
threshold of the SEM image (D). 
 
Cell morphology and viability 
The responses of MG63, A549, and FOB cell types were investigated at 1 and 7 day time points after 
seeding.  It was  found  that  cell  attachment  at  1  day was  similar  for  all  cell  types  on  all  surfaces 
[1612±97  cells/cm2  for  MWCNTs,  and  1701±378  cells/cm2  overall]  (appendix,  figure  7.1).  The 
majority of MG63 and A549 cells on the MWCNT surfaces were found to display reduced spreading 
in  comparison  to  the  control  surfaces, whilst primary FOB  cells  showed  reduced widening and,  in 
some cases,  increased elongation. Overall,  the surface area covered by each cell was  found  to be 
dramatically reduced on the MWCNT surfaces (fig 2.5). During the 7 day period, the number of cells 
on the MWCNT substrates increased overall (fig 2.6a) but at a considerably slower rate than for the 
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HOPG and glass substrates (fig 2.6b). Both the HOPG and glass control surfaces supported confluent 
cell  layers  after  7  days  in  culture.  In  contrast,  the MWCNT  surfaces  supported  intermittent  cell 
clusters  (fig 2.7). Actin  staining also  revealed  that  cells attached  to  the nanotube  surfaces extend 
prominent filopodia (fig 2.8). 
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Figure 2.5: Average cell spreading area after 1 day  in culture on MWCNTs for each 
cell  type. * indicates  that cell spreading was significantly  reduced  (p<0.01)  for cells 
on MWCNTs for all cell types (n=9).  
0
20
40
60
80
100
120
140
160
A549 MG63 FOB
Pr
ol
ife
ra
tio
n 
(%
 o
f d
ay
 1
)
1 Day
7 Day* *
*
 
Figure 2.6a: Cell viability on MWCNTs at 7 days compared with 1 day  for each cell 
type.  The  viability  assay  shows  that  cell  number  increased  overall  by  7  days.  Cell 
number on  the HOPG and glass  surfaces also  increased  significantly. * indicates a 
significant increase over 7 days (p<0.01) compared with day 1 (n=9). 
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Figure 2.6b: Relative cell viability on MWCNTs, HOPG and glass substrates at 7 days 
compared with 1 day  for each cell type as depicted by the colouration of MTS. The 
number  of  cells  and  relative  metabolism  on  the  HOPG  and  glass  surfaces  was 
increased in far greater amounts than for cells on the MWCNT substrates. This effect 
can also be visualised in figure 2.8 (n=9). 
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Figure  2.7:  Fluorescent  staining  of  the  f‐actin  cytoskeleton  (green)  and DNA  (blue), 
showing cell attachment after 7 days in culture. All cell types were found to spread and 
proliferate on both Glass and HOPG controls, and formed confluent cell  layers after 7 
days  (A, B, D, E, G, and H). Cells cultured on  the MWCNT  surfaces  (C, F,  I) were not 
found to be confluent and although initially seeded uniformly across the surface, all cell 
types were mainly proliferating  in  clusters when observed after 7 days. Scale bars = 
200μm. 
Figure  2.8:  A  representative MG63  cell  attached  to 
the  MWCNT  surface  after  24hrs,  stained  green  for 
actin  (phalloidin‐FITC)  and  blue  for  DNA  (DAPI). 
Although many cells displayed a rounded morphology 
on  the  MWCNT  surface,  they  were  also  found  to 
extend prominent  filopodia out  into  the  surrounding 
area. Scale bar = 20μm. 
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The actin cytoskeleton and focal adhesions  
To further  investigate the effect of nanotubes on cell shape and formation of focal adhesions, cells 
placed  in  culture  for  24hrs were  immunostained  for  vinculin,  an  important  focal  adhesion  linker 
protein.  Different  stages  of  focal  adhesion  formation  are  commonly  identified  in  cells:  dot‐like 
structures  initially  form,  which  are  thought  to  be  the  precursors  to  larger  structures  through 
recruitment  of  clusters  of  proteins  and  the  binding  of  f‐actin  stress  fibres  (141).  After  24hrs  in 
culture, all three cell types cultured on planar control surfaces developed significant FAs towards the 
cell edges, connecting the underlying substrate to f‐actin stress fibres of the cytoskeleton (fig 2.9A, 
B, and C). 
 
Figure  2.9:  Fluorescent  staining  of  f‐actin  (green), DNA  (blue)  and  immunofluorescent 
staining  of  vinculin  (red)  after  24hrs  in  culture  to  reveal  points  of  focal  adhesion 
(indicated by arrows heads).  Typically,  cells  cultured on  flat  surfaces  spread and  form 
larger focal contacts, as seen on glass (A, B, and C). Several different cell morphologies 
were  seen on both glass and MWCNT  surfaces. Cells attached  to MWCNTs were more 
rounded  (D upper  right and E). Where  cells were  found  to  spread  (D  left and  F), only 
smaller contacts were observed (indicated by circles). The spread FOB cells were found to 
show exaggerated elongation and reduced widening (F). Scale bars = 50μm. 
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In contrast, although dot‐like FAs remain visible on the MWCNT samples,  larger FA  formations are 
restricted,  possibly  due  to  size  constraints  placed  on  FA  enlargement  by  nanotube  diameter  (fig 
2.9D,  E,  and  F).    Previously, we  found  focal  adhesion  formation  on  CNTs  to  be  disorganised  in 
comparison HOPG and Thermanox™ controls (fig 2.10). 
 
Figure 2.10: Images of FOB cells taken after 72hrs in culture that have been fluorescent‐
stained for DNA (Blue), actin (Green) and  immuno‐fluorescent stained for Vinculin (Red) 
to  reveal  the  sites  of  the  focal  adhesions.  Actin  cytoskeletal  formation  and  well‐
established  FAs  can  be  seen  for  the  cells  cultured  on  Thermanox™  (A)  and HOPG  (B) 
surfaces.  Cells  attached  to  the  vertically  aligned  CNT  surface  (C)  show  high  levels  of 
vinculin, but poor organisation of their cytoskeleton and more disorganised placement of 
their focal adhesions. Scale bars = 50µm. 
 
SEM investigation  
Through SEM  imaging, we  investigated cellular  interaction at the  interface with the MWCNTs. Cells 
were found to fully attach and in some cases, surround the nanotubes (fig 2.11). The density of the 
MWCNT network  and  the  relative  size of  the nanotubes  in  relation  to  cell  size  is  evident.  It was 
found  that  the  cells  did  not  break  through  the mesh,  and were  not  able  to  penetrate  into  the 
surface.  
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Figure 2.11: SEM  imaging of MG63  interaction with MWCNTs after 24hrs  in culture. 
MG63 cells attached and can be seen to spread across the CNT surface (A). Although 
the cells did not penetrate deeply beneath  the  top surface of  the nanotube network, 
some  interaction  within  the  top  layer  can  be  seen  (B).  At  high  magnification,  cell 
membrane  protrusions  appear  to  wrap  around,  and  are  possibly  guided  by  the 
nanotubes (C).  
 
2.1.3 Discussion 
The  development  of  nanofibrous  scaffolds  for  biological  use  has  many  advantages,  including 
increased binding area  for cell  recognised  ligands,  increased nano‐porosity and  faster  transport of 
nutrients  and  signalling  factors  throughout  the  scaffolds  (142‐144).  However,  the  relationship 
between nanofibre  size,  fibre density and cell  response  remains undetermined. Towards  this end, 
we  investigated  the  response of  two different cell  lines and one primary cell  type  to culture on a 
network of 35nm diameter MWCNTs, used as a model nanofibrous material.  
In routine culture on flat surfaces, each cell type spreads to form different morphologies: A549s tend 
to spread equally in all directions, MG63s show widening and moderate elongation, and primary FOB 
cells tend to elongate more exaggeratedly than MG63 cells. In culture on MWCNTs, all cells tended 
to maintain  their general morphological  forms, however  spreading  and  surface  area  covered was 
reduced (Fig 2.5). In some cases, FOB cells were found to elongate but not widen as they did on the 
flat  controls  (Fig 2.9F). The  cell viability assay  revealed  that  cell number  increased overall after 7 
days  in culture (Fig 2.6). This result was seen for all cell types. At 7 days, we observed that cells on 
the nanotube surface were clustered together (Fig 2.7). The mechanisms behind these effects have 
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not  been  determined;  however,  this  response may  result  from  increased  local  proliferation  and 
reduced cellular migration. Other factors such as increased cell‐cell contact may also be important. 
For non‐dense surfaces, the size and spacing of the features available for cell attachment will control 
the number of possible binding sites and usable area  for cell spreading. For the MWCNT surfaces, 
SEM imaging revealed that the area available for initial cell attachment mainly consisted of separate 
non‐bundled nanotubes, and presented substantially less continuous surface area for cell spreading 
than an uninterrupted planar material  (Fig 2.4C).  Imaging at high magnification  revealed  that cells 
interact with and spread along the nanotubes, although did not penetrate  into the network (Fig 6). 
The  interaction between nanotubes and  individual filopodia was not explored because the fine cell 
structure was damaged by the dehydration procedure used in sample preparation. This interaction is 
evident  through  actin  staining  and  fluorescent  imaging, which  reveals  that  long  filopodia  extend 
from MG63 cells onto the MWCNT surfaces (Fig 4). It has been suggested that cells use filopodia to 
sense the surrounding nanoscale landscape (56), although the mechanisms behind this are not fully 
understood.  
On  the control  surfaces,  the  flat  topology allows  larger FA  formation, and  strong  tethering of  the 
cytoskeleton to the base substrate. In turn, this allows full development of cytoskeletal stress fibres, 
resulting  in  further  strengthening of  the  focal  adhesions  and  further  cell broadening. Chen  et  al. 
reported  that  FA  formation  not  only  resulted  from  opportunistic  binding  of  the  cell  to  adhesion 
proteins  adsorbed  onto  the  substrate,  but  also  that  the  cell’s  global  cytoskeletal  shape  plays  an 
important  role  in  directly  influencing  FA  assembly  and  organisation  (138).  This  results  in  strong 
anchoring of the cytoskeleton and helps in the process of elongation. It has been reported that well‐
established  FAs  stimulate  increased  cell‐signalling  activity  (57)  and  that  the  size  of  FAs  greatly 
influences subsequent cell behaviour: a reduction in FA size may have a direct effect on subsequent 
proliferation and the expression of ECM.  
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When  taking  into  account  the  role of  fibre diameter  and density  in  influencing  cellular  response, 
other  factors  also  must  be  considered.  Cellular  response  to  materials  in  culture  is  typically 
characterised by a cells ability to proliferate and spread across a surface: effectively a wound healing 
response. Cells are seeded at low density and must proliferate to come into contact with other cells. 
In tissues, the opposite  is true, and cell‐to‐cell contact  is vital for tissue development and  function 
(145;146). The three‐dimensional (3D) nature of tissue is likely to play a significant role in governing 
cell  behaviour  (147).  Whilst  developing  biomimetic  materials  with  nanofibre  dimensions  and 
densities similar those found  in the ECM, the final context must be kept  in mind.  In this study, the 
complex nature of the 3D nanofibrous ECM has been reduced to a fibrous, yet planar environment. 
This  simplification  enables  the  long  term  cellular  interaction  with  nanofibrous  structures  to  be 
investigated more easily. 
As  well  as  considering  the  role  that  the  structure  and  distribution  of  attachment  area  plays  in 
influencing  cellular  response,  it  is  interesting  to  explore  how  individual  nanotubes  affect  protein 
attachment and conformation. It has been reported that, when sonicated, single strands of DNA will 
wrap around SWCNTs (108). Protein binding and conformation to SWCNTs  is also influenced by the 
conformational flexibility and hydrophobicity of the sequences of amino acids (94). In this way, the 
nanotube dimensions can effect  the binding and conformation of ECM proteins,  in  turn modifying 
integrin binding (148), which may lead to changes in deposition of ECM, cell migration and cell fate.  
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2.1.4 Conclusions of CVD CNT study 
Nanofibrous materials offer many possible  advantages  to  the  tissue engineering and biomaterials 
research community  (143;144).  In  this study, we  investigate  the cellular  response  to a network of 
MWCNTs,  as  a model  nanofibrous  system.  This model  provides  a  fibrous,  yet  accessible  planar 
environment  that  can  be  investigated  through  standard  2D  culture  techniques.  The  nanotube 
surface  is  stiff with  a well‐defined  but  adjustable  topology  that  cells  are  unable  to  penetrate  or 
significantly alter. We found that cells were able to attach and proliferate over a 7 day period on the 
network of 35nm nanotubes, even though they were not able to penetrate the network and were 
restricted  to  the  surface  area provided by  the uppermost nanotubes. All  three distinct  cell  types 
formed clusters on the MWCNT surfaces after seven days  in culture. The cells  in and around these 
clusters displayed a range of morphologies, but with reduced spreading. A number of FOB cells were 
also found to display reduced widening but increased elongation. For all cell types, proliferation was 
not  comparable  to planar  control  substrates, which  supported  confluent  layers after 7 days. Only 
smaller sized focal contacts were found on the nanotube substrates, and this may have affected cell 
migration, and proliferation. 
 
2.2 Study: Fabricating different types of CNT surface 
Interested  in how nanotube matting density  and  alignment  affect  cellular  response,  a number of 
different  post‐fabrication  processes  were  investigated  to  form  surfaces  from  loose  nanotubes. 
Alignment of CNTs after fabrication  is well recognised to be challenging, however partial alignment 
can be achieved through fluid flow, mechanical combing and the effect of a receding fluid meniscus 
during solvent dehydration.  
 
  
50 
 
2.2.1 Materials and methods 
CNT suspensions and the formation of films through dehydration  
MWCNTs were fabricated by the CVD process described previously (section 2.1.1). After fabrication, 
they were mechanically  separated  from  the quartz squares and broken  into  small clusters using a 
scalpel  blade.  Clusters  of MWCNTs  were  subsequently  added  (0.025%  w/v)  to  4ml  of  different 
solvents  (dH2O, ethanol, chloroform, 100% FBS, 10% FBS  in dH2O) and brought  into suspension by 
use of a water bath sonicator for 30mins. The suspensions were subsequently allowed to settle for 
12hrs and observed,  then shaken  to  re‐suspend any precipitant and pipetted onto glass coverslips 
and allowed to dry. The dry films were subsequently placed into dH2O for up to 24hrs to determine 
whether the MWCNTs would re‐suspend, or remain attached to the coverslips. 
CNT suspension in Protein solutions 
Dry weight was used to investigate the amount of MWCNTs that would suspend in protein solution. 
10ml suspensions of 0.3% MWCNT, 4% albumin and 0.3% MWCNT, 100% FBS were produced, and 
the MWCNTs were brought  into  suspension by probe  sonication  for 5mins. These  solutions were 
then left to settle for 1hr, and after this, 1ml of the MWCNTs suspension was removed, dehydrated 
and the weighed for comparison against the dry weight of 1ml of solution without nanotubes.  
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Using polymers carriers to aid film creation 
MWCNTs, fabricated by CVD, were suspended in chloroform (0.1% w/v) and brought into suspension 
by direct use of a sonication probe  for 5mins. Subsequently, a PMMA carrier was added  (4% w/v), 
and the solution agitated overnight to fully dissolver the polymer. The suspension was pipetted onto 
glass coverslips and baked at 400°C for 30mins to remove the PMMA carrier, then allowed to cool. 
Samples were  autoclaved  to  sterilise  and  then  seeded with  FOB  cells  at  10,000  cells/cm2,  using 
complete  DMEM‐F12  medium  (described  in  section  2.1.1).    After  24hrs,  cells  were  fixed  in 
paraformaldehyde  (4% w/v)  in PBS, and stained  for with phalloidin  for actin and DAPI  for DNA as 
described previously  (section 2.1.1).  Fluorescent  imaging was  carried out using  an Olympus BX51 
microscope.  
As‐grown aligned CNTs 
Vertically aligned MWCNT carpets were grown by CVD as described  in section 2.1.1. A scalpel was 
used  to  cleave  the  edge of  the  sample  to provide  a  flat  section  for  cell  culture.  Sterilisation was 
achieved  by  autoclave.  The 
samples  were  then  positioned 
on edge  into 24‐well plates and 
MG63  cells  were  seeded  (at 
20,000  cells/cm2),  directly  onto 
the  topmost  sections  of 
horizontally  aligned  MWCNTs 
(fig 2.12). Complete DMEM media was used for cell culture, as described previously. Following 24hrs, 
cells  were  fixed  in  gluteraldehyde  (2%  w/v)  in  PBS,  dehydrated  in  a  series  of  graded  ethanol 
described  previously.  Imaging  was  performed  by  SEM  (Leo  1525  Gemini)  to  reveal  cell‐CNT 
interaction.  
 
Figure 2.12: Seeding cells onto the edge of a MWCNT aligned 
carpet.
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This method was extended to produce larger arrays of aligned MWCNTs. Using the same CVD grown 
MWCNT carpets, a scalpel was used to cleave thin sections off these blocks and place them side by 
side  onto  glass  coverslips.  This  array  was  then  covered  with  the  MWCNT/PMMA/chloroform 
suspension described above, and heated  to 400°C  for 30mins  to  remove  the PMMA carrier. After 
cooling  and  sterilisation  by  autoclave,  the  samples were  inverted  to  expose  the  aligned  arrays, 
seeded with MG63 cells at 10,000  cells/cm2 and placed  into culture  for 24hrs. Cells were  fixed  in 
paraformaldehyde (4% w/v)  in PBS, and stained for actin and DNA as described previously (section 
2.1.1). As above, fluorescent imaging was carried out using an Olympus BX51 microscope.  
2.2.2 Results and discussion 
CNT suspensions 
It is well known that CNTs are extremely hydrophobic (section 1.1.2), and it was found that the CNT 
clusters would not disperse easily under sonication, and quickly precipitated out of solution in dH2O. 
Initially both ethanol and chloroform supported good suspensions of CNTs after sonication, however 
some precipitation after 12h was seen  for  the ethanol suspension  (fig 2.13). The protein solutions 
supported a small amount of CNT suspension after 1hr and 12hrs, indicating that the proteins most 
likely were  coating  the CNTs  and  shielding  them  from  the dH2O. Albumin  is  known  to perform  a 
similar role in blood, where it binds to non‐soluble molecules and allows their transport throughout 
the  body.  The  uniformity  of  CNT  density  through  dehydration  was  related  to  the  uniformity  of 
suspension – dry nanotube mats had very irregular densities for dH2O and ethanol suspensions, but 
more  regular  for chloroform. The protein suspensions produced the most uniform  films, however, 
on  contact  with  aqueous  media,  the  CNTs  immediately  suspended.  Separately,  the  dry‐weight 
investigation demonstrated that solutions of 4% Albumin and 100% FBS totally suspends 0.3% (w/v) 
MWCNTs. The dry weight of FBS was found to be 6% (w/v). Further studies are needed to quantify 
specific protein binding and their ability to suspend CNTs. 
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Figure  2.13  CNTs  are  renowned  for  being  highly 
hydrophobic  and  will  not  suspend  in  dH2O,  even 
after thorough sonication. Their suspension  in non‐
aqueous media varies and the MWCNTs were found 
to  slowly  precipitate out  of  ethanol,  but  remained 
suspended in chloroform after 12hr. They were also 
found  to partially  suspend  in both 100%  (w/v) and 
10% (w/v) FBS albumin solutions after 12hrs.  
  
Furnace tempered nanotube mats 
The  nanotube mats  produced  through  polymer  carrier  and  furnace  tempering were  found  to  be 
suitable for cell culture, and the nanotubes were found not to re‐suspend when placed  in aqueous 
media. The dispersion of  the nanotubes was, however,  irregular  (fig 2.14), and  it was determined 
that  this  surface was not useful  for quantifying how CNT density affected cell  response. FOB cells 
seeded at high density and cultured on  the mesh appeared able  to span  the gaps  throughout  the 
network of tubes (fig 2.15). 
Figure  2.14:  SEM  images  of  the  furnace 
tempered  CNT  mesh  reveal  that  nanotube 
clustering  density  varies  considerably 
throughout the mesh.  
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Figure  2.15:  FOB  cells  were  found  to  grow 
well on the low density nanotube meshes and 
span the gaps in the mesh well. 
 
Aligned nanotubes and aligned cells 
Although seeded at high density, very few cells were found attached to the aligned sections of the 
as‐grown MWCNT block. During seeding, the cells slowly  fall out of solution and then attach to an 
underlying  surface.  In  this  study,  the  samples were  orientated  vertically,  and  the  volume  of  cell 
suspension above the samples was  low, so that the topmost aligned CNT surface would only have 
received a  fraction of  the cells  from  the suspension. The cells  that did attach were  found  to align 
along  the nanotubes  (fig 2.16), although  it  is not  known  if  this  is due  to  contact  guidance of  the 
nanotopology  or  through  reactions  to  the macrotopology  caused  by  uneven  cleavage  along  the 
surface. 
   
Figure 2.16: MG63 cells were found to align along the MWCNTs (only three cells are highlighted for 
the lower magnification image ‐ left). 
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To quantify cellular responses such as attachment, proliferation and expression of matrix, the ability 
to seed onto surfaces at accurate densities  is needed. For  this  reason we created a  larger surface 
area of aligned CNTS by  fixing side‐by‐side sections of aligned MWCNT  surfaces  together. Seeding 
densities were found to be more accurate, however, these surfaces proved difficult to handle, and 
the cleaved CNTs were loose and wrapped around the cells, entrapping them in a lattice of tubes (fig 
2.17). 
Figure 2.17: MG63 cells surrounded by a lattice of nanotubes cultured on cleaved, aligned CNTs 
for 7 days. 
2.2.3 Conclusions of CNT surface fabrication 
Quantifying how the density and alignment of nanofibres effects cellular response is important, and 
may  partly  determine  the  architecture  of  future  synthetic  tissue  scaffolds. We  found  that  cells 
aligned  along CNTs, displaying  contact  guidance, but  it  is not  know whether  this was due  to  the 
nanotopology alone, or due  to macrotopology within  the  surface. The  furnace  tempered  surfaces 
produced  in this study supported cell culture, but were not suitable for  investigating the effects of 
nanofibre density, due to non‐uniform cell clustering within and between CNT aggregates.  
These  studies  highlight  the  difficulties  in  handling  as‐produced  CNTs.  Although manipulating  the 
CNTs  through  techniques such as  furnace  tempering produces non‐soluble CNT meshes,  these are 
subsequently difficult to handle, being brittle and trapping pockets of air, making them difficult to 
immerse  in  cell‐suspension. Nanotubes were  found  to bind protein well,  aiding  their  suspension. 
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This  also  resulted  in  the  nanotubes  binding well  to  the  cell  surfaces,  and  in  some  cases  totally 
surrounding  the cells  in a  lattice of nanotubes  (fig 2.7). For  the purpose of our  investigations,  the 
nanotubes need to be well attached to the underlying surface to prevent cell encapsulation, and we 
have found that the aligned films, grown attached to the quartz base substrates, are easier to handle 
when  investigating  the  effects  of  cell‐nanotube  interaction.  Future  work  will  concentrate  on 
modifying the MWCNT diameter, density and orientation through the fabrication process by varying 
the amount of catalyst used, the duration that the CNTs are grown, the furnace temperature and the 
rate of argon flow during the production process.  
2.3 Summary of studies 
Interest in cellular response to nanofibrous materials is a growing area of research. Previous studies 
have  investigated  cellular  response  to  fully  dense  nanostructured  surfaces,  and  found  different 
cellular responses to regular macrostructured surfaces.  
The  development  of  nanofibrous  models  provides  a  tool  to  explore  the  role  of  a  structured 
environment on cellular  response. Different  techniques  for  the post‐production  fabrication of CNT 
surfaces  were  investigated,  however  it  became  apparent  that  manipulation  of  nanotubes  is 
considerably  challenging  and  future  studies will  focus on  the development of different nanotube 
diameters and packing densities through modification of the CVD production process. The results of 
these studies will be compared with nanofibres of alternative chemistries (see section 4), and future 
studies will explore the role of protein binding in greater depth. 
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Chapter 3 - Electrospinning fine polymer fibres 
 
Introduction 
Very  few  techniques  enable  the  reliable  and  cost  effective  fabrication  of  fibrous  tissue  scaffolds 
which mimic  the  small  dimensions  of  the  structural  proteins  of  the  ECM  (typically  50‐300nm  in 
diameter). One promising technique  is electrospinning, and both synthetic and biological polymers 
have been electrospun  into dense mats with  fibres as  fine as 9 nanometres  in diameter  (149). By 
using a strong electric  field, charged polymer solution can be pulled towards a grounded collector, 
and  into extremely  fine  fibres  (see  figure 3.1). Typically, organic  solvents are used  to dissolve  the 
polymer and  the solvent evaporates as  the  fibres  travel  towards  the grounded collector.  It  is also 
possible  to melt  the  polymer  into  solution  (135),  removing  the  use  of  the  potentially  cytotoxic 
solvent, although  the diameters of  the deposited  fibres are usually  significantly  larger  than  those 
produced when  spinning with  solvents.  In  this  chapter,  the  focus  is  placed  on  the  production  of 
solvent spun fibres. 
The electrospinning technique is especially attractive for fabricating scaffolds for tissue engineering, 
as virtually any type of polymer can be electrospun, given that it can be made into a solution which 
carries a charge, solidifies as it is spun, and has molecular chains long enough to entangle and form 
fibres during spinning. This flexibility over the choice of polymer provides tissue engineers with the 
freedom to tailor polymers to better mimic the structure and chemistry of natural tissue. This degree 
of  flexibility  presents  a  challenge  in  itself,  as  there  are  an  extremely  large  number  of  factors  to 
consider when selecting a suitable polymer, and for many studies simple determinants such as price, 
availability and proven track record take precedence. It   is also possible to spin biological polymers 
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directly  such  as  elastin  (150;151)  and  collagen  (152)  and  synthetic  polymers  conjugated  with 
biological domains  to impart specific biofunctionality to the fibres (153).  
 
Figure  3.1:  Electrospinning  a mat  of  fine  fibres  through  polymer  solution  ejection  from  a  highly 
charged  source.  The  polymer  jet  elongates within  a  strong  electric  field  and  solidified  fibres  are 
randomly deposited on a grounded or oppositely charged collector.  
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3.1 The design and building of an electrospinning machine 
There  are  many  different  design  choices  involved  with  the  production  of  an  electrospinning 
machine. This thesis focuses on electrospinning with polymers dissolved into solution by mixing with 
appropriate  solvents. The basic anatomy of a  typical electrospinning device  is  shown  in  figure 3.1 
and the key factors considered in the design are described below.  
3.1.1 Charge delivery to polymer solution 
Charge can be induced in the spinning solution in the form of excess positive ions, or excess negative 
electrons  (electrons).  Excess  positive  ions  are  induced  by  placing  a  positive  electrode  (typically 
charged to between 10kV and 40kV) in direct contact with the solution. Similarly, direct contact with 
a negative electrode induces excess electrons. Both methods lead to mutual charge repulsion at the 
needle tip, and the ejection of polymer solution, which streams towards the grounded or oppositely 
charged collector. Use of a negative electrode may be beneficial  in  the  spinning of uniform  fibres 
with  less  variance  in diameter  (154).  It  is also possible  to  induce  charge on  the  spinning  solution 
indirectly by placing an electrode near  to, but not  in contact with  the needle.  In one study  it was 
found  that  corona  discharge  from  a  ring  electrode  placed  around  the  spinning  needle  induced 
mutual charge repulsion within the solution which led to electrospinning (154). The fibres produced 
had diameters up to three times larger than the equivalent direct contact setup, and the rate of flow 
of solution from the needle varied as charges from the corona pooled to the critical spinning density, 
and  then  discharged  as  the  fibre  was  spun  out,  requiring  a  period  of  recharge  before  again 
discharging  through  the  fibre. This study highlights  the existence of  the  invisible corona discharge 
from  a  highly  charged  electrode  and  its  effect  on  the  polymer  jet.  At  high  voltage,  a  stream  of 
charged ions will accompany the polymer jet from positive electrodes to the grounded collector, and 
the jet will interact both physically and chemically with this mobile plasma stream. 
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3.1.2 Dispensation of polymer 
It is possible to use open systems to dispense the polymer solution, where the flow from the tip of a 
needle, due  to  the  electrospinning  effect, draws  further polymer  into  the needle  (154) however, 
solvent evaporation from the open system over time may cause the spinning solution to increase in 
concentration. Also, due  to viscosity and  factors affecting the pull of solution  from the needle  tip, 
control over the rate of delivery  is challenging. Use of a syringe pump to dispense polymer permits 
fine control over flow rate, however the solution may still be pulled from the needle faster than it is 
delivered, leading to spinning from within the needle and a stop‐start flow.  
Spinning a  large quantity of material from a single needle can take a considerable time when using 
low polymer concentrations and  flow rates typical  for spinning  finer  fibres,  for example at 5% w/v 
and 0.5ml/hour,  the production  rate  is 2.5mg/hour.  Scaling up  can be achieved by  spinning  from 
multiple needles towards the same collector, with consideration given to the change in shape of the 
electric  field cause by the  introduction of  further electrodes and the  interaction between multiple 
jets within their unstable zones, leading to modified spinning conditions and fibre production (155). 
Alternatively, it is possible to spin without needles from magnetic fluids drawn into spiky surfaces by 
the induction of a strong magnetic field. Multiple Taylor cones were found to form across a surface 
layer of polymer solution subjected to a high voltage and floating on top of a magnetite‐silicone oil 
mixture, and multiple fibres were electrospun onto a grounded collector placed above the solution 
(137). This technique enables a faster rate of spinning without the complication of needles clogging, 
but the same challenges of open system spinning are apparent, namely evaporation of the solvent 
and no direct control over solution flow rate. 
3.1.3 Orientation of spinning 
Any  spinning orientation can be chosen, as  it  is  the electric  field  that draws  the polymer  solution 
from  the  charged  electrode  towards  ground.  Frequently,  the  needle  electrode  is  placed  either 
horizontally across from the grounded collector or directly below the collector, as gravity pulls stray 
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drops away  from collected  fibres.  In some cases  it may be more practical to build a system where 
the collector can be placed below the needle and a drip guard, removed once spinning has started, 
used to protect the collector.  
 
3.1.4 Distance between needle and collector 
For  greater  flexibility  it  is  desirable  to  have  the  ability  to  reposition  the  collector  at  a  variable 
distance  from  the  needle.  The  spinning  distance  is  typically  5‐20cm,  and  is  determined  by 
investigation. Factors to consider include the length of the stable and unstable regions of the jet, the 
solidification  rate  of  the  polymer,  and  the  spreading  angle  of  the  unstable  jet, which  is  directly 
affected by the shape of the generated electrostatic field.   
 
3.1.5 Type and size of collector 
The simplest collector is a grounded metallic plate, which can be removed from the machine and the 
fibre mat  pealed  away  for  examination.  The  plate  can  then  be  cleaned with  a  suitable  organic 
solvent and returned to the machine  for re‐use. As an alternative, a disposable collector such as a 
sheet of aluminium foil is frequently used. Fibres are typically randomly deposited across the plate. 
As parts of the plate become more densely covered  in fibres, an  insulating barrier  is formed which 
locally distorts the electric field, such that fibres are deposited in preference onto uncovered parts of 
the  plate.  Fine  metal  gauze  is  also  commonly  used,  which  can  result  in  a  patterned  grid‐like 
distribution  of  fibres,  although  this  pattern  becomes  less  pronounced  as  deposition  increases. 
Rotating drums and  collectors  for aligned  sheets of  fibres have also been  thoroughly  investigated 
(156‐159). Non‐conducting collectors can also be employed, by placing an insulated sheet in front of 
the grounded electrode  (160;161). As spinning continues,  the  insulated collector will not dissipate 
accumulate  charge,  resulting  in greater  spacing between  charged  fibres as  they  repel each other. 
This can result in the formation of complex holes and dimples in the fibre sheet (162). 
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3.1.6 Electric field shape 
In the most basic form two electrodes are used to create a strong electrostatic field gradient. One is 
placed  in contact with the spinning solution to charge  it – typically the metal needle  is electrified – 
the other  is an electrically grounded collector, placed a distance from the needle tip, such that the 
electric  field  strength between  the  two electrodes  is  typically 2‐6kV/cm,  and  accelerates  charged 
ions  within  the  spinning  jet  towards  the  grounded  collector.  Any  non‐conductive  object  which 
intersects the electric field will develop a charge and modify the shape of the field, possibly affecting 
the stability of the jet path. It is usual that surrounding equipment is connected to ground to safely 
eliminate charge build‐up, however, this can also affect electric field shape and protrusion  into the 
field should be avoided. Auxiliary electrodes can be used to further shape the electric field between 
the needle and collector, and their application is described in chapter 6. 
 
3.1.7 Temperature, humidity, pressure 
It  is  important to monitor and control the atmospheric parameters, as they affect many aspects of 
the electrospinning process. 
Temperature: Changes in air temperature will modify the rate of evaporation of the solvent from the 
fibres  in  flight.  If  the  temperature drops  too  low  and  the  air  saturates  so  that  the  solvent  is not 
driven off by the spinning process, wet fibres will be collected. If the temperature is too high and the 
solvent evaporates too quickly before the fibre elongates, larger diameter fibres are collected.  
Humidity: The humidity of  the surrounding air affects  the  rate of evaporation of  the solvent, such 
that at  low humidity  the  solvent may evaporate  fast and  the needle become  clogged, preventing 
spinning  (163).  It  is  thought that at high humidity where  fast solvent evaporation cools  the  fibres, 
water droplets may  condense on  the  fibre  surface during  spinning  (164). The  condensed droplets 
change the surface morphology, leading to the formation of circular and non‐uniform pores. Higher 
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humidity  can  also  increase  rate  of  discharge  from  the  collected  fibres,  leading  to  less  repulsion 
between fibres and the production of more dense fibrous mats. High humidity also has the negative 
effect of decreasing  the breakdown  voltage of  air  –  an  important  consideration  if  closely  spaced 
electrodes  are  to  be  employed  –  leading  to  sparking  between  electrodes  and  breakdown  of  the 
electrostatic field.  
Pressure and surrounding gas: It is possible to electrospin at both decreased and increased pressure 
within a suitably designed chamber. Decreasing the pressure will also decrease the boiling point of 
the  solvent and polymer  solution, which affects  fibre elongation and drying.  It also decreases  the 
breakdown  voltage of  air,  such  that  it  becomes  difficult  to  establish  an  electrostatic  field  at  low 
pressures. Increasing pressure above atmospheric level reduces the rate of solvent evaporation, but 
also decreases the breakdown voltage due to an increase in the rate of ionisation. Some gases have 
higher breakdown  voltages  than  air. One  investigation  found  that  for  Freon®‐12,  fibres produced 
were  twice  the diameter of  those  electrospun  in  air  (163), possibly due  to  increased  jet  stability 
which  shortens  the path  length as  the  thinning  jet did not  interact with as many  free  ions  found 
when electrospinning in air.  
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3.1.8 Safety  
For research purposes, an electrospinning setup needs to be as flexible as possible with the ability to 
easily swap and exchange parts without compromising the safety of the operators or third parties. 
Of primary concern is the risk of shock and the build up of noxious gases from volatile solvents used. 
Depending on the volatility of solvents, one way to isolate the operators from inhalation and the risk 
of  build  up  of  explosive  vapours  is  to  place  the  set‐up  into  an  extraction  hood  or  use  a  custom 
ventilation system. To prevent the possibility of severe electrocution the maximum current for the 
high voltage supply should be  limited to within the micro‐ampere range so that the power output 
from the supply is minimal. For example 30kV limited to 50µA will provide up to 1.5 watts of power. 
The supply should also have an automatic cut‐off  if the current drawn exceeds a preset  limit, such 
that the danger should be limited to a nasty quick shock, which is very unlikely to cause harm. Extra 
precautions  are  also  recommended,  including  insulating  all  exposed  conducting  parts  before 
operating  the machine,  wearing  gloves  during  use  and maintenance,  using  grounded,  insulated 
tools, and the  incorporation of safety cut‐outs to electrically  isolate the power supply  if covers are 
removed  whilst  in  operation.  Any  electrically  isolated  conducting  components  exposed  to  the 
electrostatic  field will build up a charge during machine operation and  form accidental capacitors, 
which may pose a shock hazard if not discharged to ground before working on the machine. 
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3.2 Development of the electrospinning machine 
The  design,  fabrication,  testing  and  optimisation  of  an  electrospinning machine were  important 
milestones for this thesis. The completed prototype is depicted in figure 3.2.  
 
Figure 3.2  (A) The electrospinning machine employs a high voltage supply, 
an  isolated chamber with a  removable acrylic  shield  to prevent accidental 
contact with  the  charged apparatus during  fibre production and a  syringe 
pump to feed the solution into the charged needle electrode. (B) The needle 
electrode  can  be  mounted  both  horizontally  and  vertically  and  fibres 
collected onto a static grounded plate (not shown), or a rotating collector. 
 
The key components of the electrospinning prototype include: 
- A Glassman WR series power supply (Glassman High Voltage Inc, USA), which can supply up 
to  100kV  and  source  current  up  to  2.5mA.  Should  the  current  exceed  a  preset  user 
controllable value, or a signal from an external safety cut‐out be tripped, the supply switches 
off. The desired voltage is set via a manual dial, and monitored using an analogue meter on 
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the front of the device. The positive output is connected to the metal needle electrode via a 
high voltage insulated cable.  
- A 10 gang syringe pump (Cole Palmer, UK) with digital flow rate control. Up to ten syringes 
can be used  to pump  solution at precise  flow  rates.  It  is also possible  to achieve multiple 
flow rates by using simultaneously using syringes of different barrel diameters. 
- A  non‐conductive wooden  box,  built  to  house  the  electrodes  and  collectors  for  ease  of 
prototyping  and minimal  interference with  the  electric  field. A  transparent  acrylic  shield, 
held in place using magnetic latches, protects the operator from accidental contact with the 
electrodes whilst spinning  is  in progress and  trips  the power supply’s  safety cut‐out  if  the 
shield  is  removed. Multiple  holes  are  cut  into  the  top  and  sides  of  the  box  to  provide 
ventilation  for  solvent  vapours,  and  the  inside  of  the  box  is  painted  black  and  top  lit  to 
enable convenient viewing.  
- PEEK tubing connects the syringe reservoir with the needle electrode, and all connectors are 
sourced  from  readily available HPLC components, chosen  for performance  in contact with 
volatile solvents. 
- The entire apparatus is housed within a fume hood which extracts all vapours away from the 
operator. 
- A digital probe is used to measure temperature and humidity. 
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3.3 Important electrospinning variables 
With regard to the preparation and electrospinning of polymer solutions, many variables are known 
to modify the fibre quality, diameter and deposition rate. 
3.3.1 Polymer molecular weight 
The choice of polymer molecular weight and the polydispersity of the molecular weight within the 
polymer sample determine a polymer’s suitability for electrospinning. Primarily, the polymer chains 
must be long enough to entangle to form fibres when electrospun, and it has been found that stable 
fibre formation occurs when there is ≥2.5 entanglements per chain (165). For low molecular weight 
polymers  (typically  less  than 50KDa), or  those with highly disperse molecular weights  such  that a 
significant  fraction of  the polymer  is of  low molecular weight,  little  to no entanglement between 
chains  occurs  when  spinning,  leading  to  electrospraying  of  droplets  or  the  spinning  of  variable 
diameter  fibres  with  many  beads.  Lower  molecular  weight  polymers  need  to  be  spun  at  high 
concentration  to enable  sufficient entanglement between  chains  for  fibre  formation. With higher 
molecular  weight  polymers  (typically  greater  than  300KDa)  it  is  possible  to  spin  at  lower 
concentrations, producing  finer  fibres with  less  likelihood of  the  formation of beads  (149). As  the 
molecular weight  is  increased, even at  low concentration, the polymer may become too viscous to 
pump through the needle electrode. A further consideration is that high molecular weight polymers, 
and especially highly crystalline polymers, take a significantly longer time to dissolve into solution. 
3.3.2 Choice of solvent 
The  choice  of  solvent  used  impacts  on  the  quality  and  diameter  of  fibres  produced. Of  primary 
concern  is whether  the  solvent will  fully  dissolve  the  polymer within  a  desirable  time  frame.  In 
general,  non‐polar  solvents  such  as  chloroform  dissolve  non‐polar  polymers,  and  polar  solvents 
dissolve  polar  polymers,  such  as  natural  collagen.  Solvents  with  lower  boiling  points  are  also 
advantageous,  permitting  faster  complete  vaporisation  of  the  solvent  from  the  spun  fibres.  For 
electrospinning,  it  is  advantageous  to  choose  a  solvent  with  a  high  dielectric  constant,  as  this 
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reduces  the diameter of  the  fibres and  the  formation of beads, which  is  thought  to be due  to an 
increase  in  the  bending  instability  (166), which  increases  the  path  length  and  elongation  of  the 
fibres. However, adding polar solvents such as N,N‐dimethylformamide (DMF) to non‐polar spinning 
solutions can reduce their overall solubility and  lower the  interaction between the primary solvent 
and polymer molecules, which can lead to more non‐uniform, poor quality, beaded fibres (167).  
 
3.3.3 Inclusion of salts, acids and surfactants 
The electrode  in contact with the spinning solution gives or takes electrons such  that the solution 
becomes charged. When placed  in an electric  field  it  is both  the electrostatic  repulsion within  the 
solution and  the acceleration of  the electric  field  that overcomes  surface  tension  to eject a  jet of 
charged polymer solution  from the tip to the Taylor cone. Depending on solubility, the addition of 
acids and salts can increase the availability of free ions to carry charge within the spinning solution, 
as can the presence of small amounts of organic molecules such as protein and drugs. The increase 
in charge carried by the extra free ions in solution can reduce the critical voltage needed to initiate 
spinning (168), and enhance the bending and stretching effect of the electric field,  leading to finer, 
more  uniform  fibres  (169).  However,  adding  reagents  can  also  increase  solution  viscosity  and 
decrease  the  availability  of  existing  free  ions,  leading  to  an  increase  in  fibre  diameter  (170). 
Alternatively, the surface tension of the solution can be reduced by adding ionic surfactants, which 
reduces the effect of beading and can lead to reductions in fibre diameter (171).    
Chemical Name  Chemical 
Formula 
Boiling Point 
(°C) 
Dielectric 
Constant 
Chloroform  CHCl3  62  4.8 
Dichloromethane  CH2Cl2  39.8  9.1 
Acetone  CH3COCH3  56.3  21 
DMF  CHCON2CH2  153  36.7 
Pyridine  C5H5N  115.2  12.5 
Hexafluoroisopropanol  C3H2F6O 58.2 16.7 
Table 3.1: Chemical properties of solvents added to electrospinning solutions. 
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3.3.4 Voltage and field strength 
The high voltage supply provides both the potential to  induce charge on the spinning solution and 
the external electric field that acts on the induced charges, repelling them from the needle electrode 
and drawing them towards the collector. The applied voltage is typically found by investigation, such 
that electrospinning  is  initiated and a stable Taylor cone  is maintained. At higher voltages, solution 
can be pulled from the needle tip faster than  it  is being fed  into the needle, resulting  in the Taylor 
cone  receding  into  the barrel of  the needle  (162). The  relationship between  supplied voltage and 
fibre diameter  is complex. At the critical spinning voltage the electric  field strength  is at  its  lowest 
and the  jet  is accelerated slowly and has more time  in  flight  to stretch and elongate  (172). As the 
voltage to the needle electrode is increased, the electric field strength also increases, and the charge 
carried by the jet is also likely to increase. This increases the rate of solution pulled from the needle 
tip, leading to a larger initial jet diameter that requires further elongation to form fine fibres. The jet 
will also be accelerated faster by the increased electric field strength, reducing the time available for 
elongation, and resulting in the collection of larger diameter fibres.  
3.3.5 Feed rate 
The rate of flow of solution determines the rate at which electrospun fibres are collected, and so it 
may be desirable to choose the  fastest  fast  feed rate possible, however, as  feed rate  is  increased, 
fibre size and beading of the  fibres  is also  likely to  increase. To maintain a stable Taylor cone, the 
voltage  and  feed  rate need  to be  synchronised  so  that  the  spinning  solution  remains  adequately 
charged. If the feed rate is too low, the Taylor cone disappears into the needle and the supply may 
periodically be exhausted,  leading to stop‐start spinning and non‐uniform  fibres.  If the feed rate  is 
too high for the supplied voltage, the solution may not become adequately charged and will fail to 
spin. At high feed rates with higher voltages, larger fibres will result, as described above. 
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3.4 Understanding the electrospinning process 
As described above, electrospinning  takes place by harnessing a number of electrical and physical 
phenomena. The process relies on the ability to pull long chain molecules of polymer, tangled within 
a reservoir, into a jet of entangled, elongated chains. Taylor investigated the initial crucial stages of 
the process  and observed how  the  effect of  a high  voltage  field  could be used  to overcome  the 
forces  of  surface  tension  and  accelerate  charged molecules  away  from  an  electrode,  towards  a 
grounded or oppositely charged electrode (173). To be free of the Taylor cone, the molecules must 
break away from the surface tension ‐ a cohesive attraction between molecules at the surface of a 
liquid  caused  by  stronger  attraction  to  the  other  liquid molecules  than  to  the  surrounding  gas 
molecules. Where no other  forces act,  this effect minimises  the  surface area  to volume  ratio and 
turns  a  mass  of  liquid  into  a  sphere,  as  observed  when  water  is  released  in  a  low  gravity 
environment. When a liquid rests in contact with a surface, it can be seen that molecular interaction 
with  the  surface  and  the  force of  gravity  flatten  and distort  the  sphere.  If  a  spherical droplet  of 
solution on a needle tip contains excess electrons or  ions and  is placed  into a strong electric  field, 
the  droplet  distorts  to  form  a  cone  to  balance  the  pull  of  the  electric  field with  the  attraction 
between molecules. As Taylor observed, when the field strength is increased past a critical strength, 
liquid  is liberated from the tip of the cone, forming either droplets or a jet that  is pulled towards a 
grounded or oppositely charged electrode.  
3.4.1 Areas of stability and instability 
Initially, the  jet  itself  forms an extended cone, and the presiding direction of  force on the charged 
molecules in the thinning jet accelerates it directly towards the collection electrode. As the jet thins, 
the amount of electrostatic force pulling the tip of the jet towards the collector also decreases. Local 
instabilities  within  the  jet,  including  internal molecular  interactions,  non‐uniform  distribution  of 
charge, uneven  solvent evaporation,  solidification at  the  jet  surface, and  interaction with charged 
gaseous ions, cause the jet to twist and bend away from central spinning axis, although the average 
direction of acceleration remains towards the collector. This has the effect of widening the spinning 
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envelope and  the area of  jet  interaction  (the projected  spot  size) on  the  collector. These  random 
whipping and bending instabilities extend the path of the jet considerably, allowing further thinning 
of the jet to occur before it finally reaches the target.   
3.4.2 Factors effecting the jet length, path and thinning 
Many  factors change the  length and shape of  the  jet path, as well as the amount of thinning that 
occurs as  the  jet  travels  towards  the  target. The entire  flight of  the  jet  is governed by  a balance 
between local intermolecular forces (from which surface tension arises) which hold the jet together, 
electrostatic attraction which pulls on  the charged molecules with a constant  force, and  the  local 
instabilities described above. As the  jet  leaves the needle,  its diameter  is sufficiently wide that the 
random  instabilities tend to balance or be  insignificant  in redirecting the  jet from the spinning axis 
and  the  initial  jet  path  is  straight  and  stable.  The  choice  of  polymer,  solvent  and  additives  to  a 
spinning solution affects the amount of charge distributed within the  jet, the evaporation rate, the 
flexibility of the jet (resistance to bending) and many other factors which will alter the length of the 
stable  region,  as well  as  degree  of  instability  that  develops.  Determining  the  interplay  of  these 
factors and how  they affect  the stability,  instability,  length and  thinning of  the  jet  for a particular 
polymer and solvent mixture is only currently possible through investigation, due to the complexity 
of factors involved. 
3.4.3 Droplets, beads and fibres 
If  the  polymer  chains  are  short,  and  disentangle  completely when  the  polymer  is  spun,  surface 
tension will pull the polymer jet into separate spherical droplets to minimise the ratio of surface area 
to  volume. As  chain  length  increases,  at  low polymer  concentration  some  chains will entangle  to 
form  fibres,  however,  surface  tension  will  pull  the  free  solvent  and  untangled  smaller  chains 
together into spherical beads along the fibre. The presence of beads can be reduced by changing the 
mix  of  the  spinning  solution  to  favour  elongation.  For  example,  increasing  the  concentration  of 
polymer  in  the  spinning  solution  increases  the  number  of  entanglements  between  polymer 
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molecules within the  jet, and  increases the  interaction between the polymer and solvent, reducing 
the tendency of the solvent molecules to congregate, decreasing the number of beads formed.  
3.4.4 Ionisation of the air and breakdown voltage 
For the purposes of electrospinning, air is an excellent insulator, however, when exposed to a strong 
electric field (typically 10‐30kV/cm, depending on humidity and pressure) air will start to break down 
and  ionise, with the  ions migrating charge away from the electrode(s) towards ground and forming 
an  ionic wind. The shape of the electrode  is an  important consideration as sharp points and edges 
have considerably  lower breakdown voltages  than smooth,  rounded and  flat surfaces. As  the  field 
strength  increases, the  ionised air molecules will start to  form plasma around the electrode.  If the 
corona discharge from the electrode is considerable, the air will become saturated with enough free 
ions to  form a plasma path  from the electrode to ground. As plasma  is highly conductive, this will 
extend a path  for the electric current to pass to ground,  leading to the formation of a momentary 
spark  or  a  continuous  arc  if  power  to  the  electrode  is  maintained.  If  this  should  happen, 
electrospinning cannot continue as the electrostatic field gradient will be destroyed, the Taylor cone 
will loose charge and the ejection of the polymer jet will cease. 
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3.5 Electrospinning and characterisation of polymer fibres  
Three different polymers of different molecular weight were chosen for electrospinning to develop a 
series  of  model  fibres  for  use  in  cell  culture  investigation:  Poly(methyl  methacrylate)  (PMMA), 
Poly(L‐lactic acid) (PLLA) and Polycaprolactone (PCL) (see Table 3.2).   
Name and 
supplier 
Abbreviation  Molecular Structure  Properties  Melting point 
poly(methyl 
methacrylate) 
Polysciences 
PMMA 
 
[‐CH2C(CH3)(CO2CH3)‐]n 
MW: 350kDa 
Polydispersity: 
2.7 
130–140 °C 
Polycaprolactone 
Polysciences 
PCL 
[‐O(CH2)5CO‐]n 
MW: 43‐50kDa  55‐65°C 
poly‐L‐lactide 
[PURASORB®  
PL 32] 
PURAC 
PLLA 
 
[‐OCH(CH3)CO‐]n 
MW: 300kDa 
IV: 2.81dl/g 
 
182‐192°C 
Table 3.2: Properties of  the  three polymers  chosen  for  electrospinning,  showing molecular weight 
(MW) structure and melting point. 
PMMA is a relatively affordable polymer that has a proven track record in orthopaedics. It does not 
degrade  through  hydrolysis  and  is  stable  for  long  periods  under  cell  culture  conditions.  For  this 
reason  it was  thought  to  be  a  suitable  choice  to  be  used  as  in  comparison with  biodegradable 
polymers  such as PLLA and PCL,  for cell culture  investigations. PLLA and PCL, which both degrade 
naturally  through  hydrolysis,  are  commonly  used  to  fabricate  scaffolds  for  tissue  engineering 
applications, having a proven record as biocompatible, biodegradable materials . 
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3.6 Study: Effect of voltage and polymer concentration on fibre diameter and beading 
Using  the prototype electrospinning machine, PMMA, PLLA and PCL were electrospun at different 
concentrations and with different solution charging voltages to determine the parameters needed to 
produce fibres for cell culture investigation.  
3.6.1 Materials and methods 
Solution preparation: Dichloromethane (DCM) was chosen as a suitable solvent that would dissolve 
the  three polymers. DCM  is highly  volatile, with a  low boiling point  (40°C),  so evaporates quickly 
from the drying fibres and has a relatively high dielectric constant of 9 at RT. Polymer concentrations 
were chosen with reference to literature and through a heuristic approach, and are detailed in table 
3.3. Polymers were dissolved by agitating with DCM overnight on a roller‐mixer. 
Polymer  Concentrations (% weight / volume) 
PMMA  4%, 5%, 7.5%, 10%, 12.5%, 15%, 17.5%, 20% 
PLLA  4%, 5%, 7.5%, 10%, 12.5%, 15%, 17.5% 
PCL  15%, 17.5%, 20% 
Table 3.3: Concentrations chosen for each spinning solution. 
Electrospinning: Polymer solutions were diluted  to  the correct concentrations and vortexed  for 60 
seconds to mix thoroughly. Solutions were then placed into a 5ml glass syringe and mounted onto a 
syringe  pump  which  fed  the  solution  into  the  needle  electrode  at  a  rate  of  1ml/hr.  The  inner 
diameter of  the needle measured 0.3mm. Each  solution was  spun  at  voltages of 10kV, 15kV  and 
20kV,  supplied by a high voltage  supply  (Glassman High Voltage  Inc, USA), with  samples  taken at 
each voltage  level. The samples were spun directly onto grounded aluminium electron microscopy 
stubs, using a horizontal setup (see figure 3.3), with a 100mm distance between the needle and the 
collector.  
Characterisation: The  samples were made conductive  for  imaging by electron microscopy  through 
gold  coating  using  a  plasma  sputter  coater. A  LEO  1525 Gemini  field  emission  Scanning  Electron 
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Microscope (SEM) was used to image the fibres, and at least five distinct fields of view were taken of 
each sample. The  images were examined using ImageJ software (National Institute of Health, USA). 
Over  the  five views,  thirty distinct  fibre diameters and  ten distinct beads were  recorded  for each 
sample to determine the average size of fibres and beads.  
 
Figure 3.3: A sketch of the electrospinning setup, showing horizontal spinning within an 
isolated chamber. A positive charging voltage is connected to the spinning needle, which 
is  fed with  spinning  solution  from  a  syringe pump. A  grounded metal plate  collector, 
placed 100mm  from  the needle, attracts and  collects  fibres. For  this  study, a purpose 
built  insulated  holder,  holding  an  aluminium  electron microscopy  stub  connected  to 
ground replaced the grounded plate shown. 
3.6.2 Results and discussion 
The  purpose  of  the  study was  to  investigate  the  effects  of  polymer  concentration  and  charging 
voltage on fibre diameter and beading. For all polymers tested, the concentration of the polymer in 
DCM  had  the  greatest  effect  on  fibre  diameter.  At  lower  polymer  concentrations,  droplets  of 
solidified  polymer  were  electrosprayed  and  highly  beaded  fine  fibres  were  found.  As  polymer 
concentration increased, fibre diameter also increased, and the number of beads decreased until, at 
higher polymer concentrations, no beads were found. This effect is reported in the literature and is 
due to the entanglement between polymer chains. As polymer concentration increases, so does the 
chain entanglement,  increasing the solution viscosity and the cohesion  inside the  jet. This  reduces 
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surface tension related effects that cause capillary breakup – the pulling of the  jet  into connected 
beads or  separate  spherical droplets  (165;174;175).  Increasing  the  charging voltage was generally 
found to increase fibre diameter and reduced beading, an effect previously reported (149;176;177). 
This  is because  the  flow of  solution  from  the needle  tip  increases with  charging  voltage  and  the 
increased electric field strength accelerates the jet faster. This results in a shorter path length to the 
collector, less time for jet elongation, and the collection of larger diameter fibres, with the frequency 
of beads reduced. As the charging voltage  is  further  increased, non‐uniform  fibres can result  from 
the flow rate exceeding the feed rate, and the jet splitting into multiple jets of different diameters. 
This was found for all polymer solutions, when electrospinning with a charging voltage above 20kV 
(shown for PMMA – see figure 3.4 C).  
Electrospraying occurred for PMMA spun at 10kV at concentrations of 4%, 5% and 7.5% (w/v), with a 
few  fine  fibres  found amongst  the dried droplets  (see  figure 3.5). Droplet size was highly variable 
and  increased with polymer  concentration,  as did  fibre diameter  (see  figure 3.4 A). Many of  the 
droplets  had  the  appearance  of  deflated  balls with  small  pores  at  their  surface.  As  the  solvent 
evaporates from within, surface tension forces pull on the polymer shell formed around the droplet 
and the shell retracts inwards. Between 10‐20% w/v, fibre diameter increased from 700nm to 3µm, 
and  fibres with beads were collected, although  the  frequency of beads decreased with  increasing 
concentration. At 20% w/v it became difficult to discern between distinct beads and the variability in 
fibre diameter. At 15kV and 20kV, fibres were collected at lower concentrations (see figure 3.4 C and 
D, 3.5). For concentrations above 17.5% w/v at 15kV, there was less variability in fibre diameter and 
beading was significantly reduced. At 20kV, beading was reduced for concentrations above 15% w/v, 
however, there was greater variability  in  fibre diameter,  likely due to  jet splitting and uneven flow 
rates caused by the increased strength of the electric field. 
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Figure  3.4:  The  graphs  show  the  relationship  between  fibre  and  bead  diameter  and 
polymer concentration at (A) 10kV, (B) 15kV and (C) 20kV charging voltage. Fibre and bead 
diameter were found to increase with polymer concentration. At higher charging voltages 
the  concentration  threshold  for  producing  both  beaded  fibres  and  bead‐less  fibres  is 
reduced,  however,  fibre  diameter  variability  also  increases.  At  20kV  variability  in  fibre 
diameter  increased, most  likely due to unstable  flow rate and  jet splitting. These results 
contain a number of outlying points due to uncontrolled variability in spinning conditions, 
such  as  changes  in  atmospheric  conditions.  It  is  likely  that  the  linearity  of  the  results 
would increase with sample size (n=30 for fibres, n=10 for beads). 
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Figure 3.5: Electrospun PMMA  fibres produced  from different  concentrations of polymer  in DCM, 
and  at  different  charging  voltages.  At  10‐15kV  and  4%  w/v  electrospraying  occurs.  At  higher 
concentrations, fine beaded fibres are spun, with the frequency of beads reducing as concentration 
increases. Fibre diameter increases with concentration and charging voltage. Scale bar = 10µm. 
Fibres  spun  with  PLLA  were  larger  than  fibres  spun  with  PMMA  for  the  same  polymer 
concentrations. As with PMMA, electrospraying occurred at polymer concentrations below 10% w/v, 
and  fibre diameter  increased with polymer  concentration above  this  threshold  (see  figure 3.6). A 
large variability in fibre diameter was observed above this range, due in part to beads elongating to 
such an extent that they effectively increased fibre diameter. Extremely fine fibres were also found 
amongst the  thicker  fibres  (see  figure 3.7), most  likely due to the  jet splitting  into multiple  jets of 
different diameters. 
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Figure 3.6:  The  graphs  show  the  relationship between  fibre  and bead diameter  and polymer 
concentration for PLLA. At concentrations below 10% w/v droplets were electrosprayed. For the 
fibres spun at 10kV (A), and polymer concentrations above 15% w/v the beads were elongated 
such that fibre and bead were indistinguishable. For the fibres spun at 15kV (B), fibre diameter 
was variable, with fine fibres intermingled with thicker fibres (n=30 for fibres, n=10 for beads). 
 
 
Figure  3.7:  Electrospun  PLLA  fibres  produced  from  different  concentrations  of  polymer  in  DCM 
(weight/volume),  and  at different  charging  voltages. As with PMMA electrospraying occurs  at 4% 
w/v,  and  as  concentration  increases,  fibre  diameter  also  increases.  Above  12.5% w/v  beads  are 
elongated and fibre diameters are non‐uniform. A bimodal distribution of fibre diameters is evident, 
possibly due  to  effects  such  jet  splitting  and  uneven  flow  rates  from  the  needle  tip.  Scale  bar  = 
10µm. 
  
80 
At 50kDa, the molecular weight of the PCL was significantly  lower than  for both the PLLA and the 
PMMA polymers. As previously  reported, molecular weight has a dramatic effect on  the ability  to 
spin polymers (149;165). Concentrations above 15% w/v were needed to achieve the viscosity and 
polymer  chain  entanglements  necessary  to  form  fibres.  The  resulting  fibres  were  of  variable 
diameter and contained many beads (see figure 3.8). Increasing the charging voltage from 10kV to 
15kV was found to have little effect on fibre uniformity and beading. At concentrations higher than 
20% w/v the solution became too viscous to spin and dried at the tip, clogging the needle. 
 
Figure 3.8: Electrospun low molecular weight (50kDa) PCL fibres spun at 
different concentrations in DCM, and at different charging voltages. The 
solution  electrosprayed  at  concentrations  below  15% w/v,  and  above 
this range, the fibres produced were non‐uniform and contained many 
elongated beads. No significant difference  in fibre diameter or beading 
was  seen  between  the  fibres  spun  at  10kV  and  those  spun  at  15kV. 
Scale bar = 10µm. 
3.6.3 Conclusions 
At low concentrations of polymer in DCM, electrosprayed droplets or non‐uniform fibres with many 
beads  were  collected.  Higher  concentrations  were  needed  to  spin  uniform  non  beaded  fibres 
(greater  than  17.5%  at  15kV  for  PMMA  and  greater  than  17.5%  at  10kV  for  PLLA).  The  effect of 
polymer molecular weight was made  apparent,  as  the  lower molecular weight PCL needed  to be 
spun  at  concentrations  above  15%  w/v  to  achieve  fibre  production,  and  it  was  not  possible  to 
produce  non‐beaded  uniform  diameter  fibres.  For  PMMA  and  PLLA,  the  diameters  of  fibres  and 
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beads  were  found  to  increase  with  polymer  concentration.  Increasing  polymer  concentration 
increases  chain  entanglement  within  the  jet,  counteracting  elongation  and  capillary  breakdown 
(165;174;175).  Increasing  the  charging  voltage  leads  to  larger  diameter  fibres with  less  beading 
through increasing the flow rate and initial jet diameter from the tip of the Taylor cone as a well as 
reducing the  flight time  for  jet elongation by decreasing the shorter path  length because of  faster 
acceleration of the jet in the stronger electric field (149;176;177).  
The non‐beaded, uniform fibres produced were all greater than 1.5µm in diameter, however, for use 
in cell culture experiments  it is desirable to have fibres  less than 500nm  in diameter. The following 
study  investigates  the  addition  of  co‐solvents  which  increase  the  conductivity  of  the  spinning 
solution, increasing elongation of the fibres to further reduce their diameter. 
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3.7 Study: Use of co-solvents to enhance fibre elongation and reduce beading 
It has been shown that additives which increase the conductivity and charge carried by the spinning 
solution can be used to reduce fibre diameter, improve uniformity and reduce or completely remove 
the beading effect from fibres (149). In this study we investigate the addition of DMF and pyridine to 
enhance the electrospinning of PMMA and PLLA in DCM. 
3.7.1 Materials and methods 
Solution preparation: As  for  the previous  study, different concentrations of polymer  in DCM were 
achieved by weighing  and  agitating with DCM overnight using  a  roller‐mixer.  Immediately before 
electrospinning, DMF and pyridine  (see table 3.1  for properties) were added to premixed polymer 
solutions, as detailed in table 3.4, and thoroughly mixed under vortex for 60 seconds.  
Electrospinning and Characterisation: Polymer solutions were spun as previously described. Briefly, 
solutions were  fed  into  the needle  electrode  at  a  rate of  1ml/hr.  Each  solution was  spun over  a 
distance of 100mm directly onto grounded aluminium electron microscopy stubs, using a horizontal 
setup (see figure 3.3) at voltages of 10kV and 15kV. Samples were  imaged using the field emission 
gun scanning electron microscope (FEGSEM) and diameters of fibres (n=30) and beads (n=10) were 
measured using ImageJ software (NIH, Maryland, USA). 
Polymer  Additive (w/v)  Polymer concentrations (w/v)  
PMMA  10% DMF  4%,  5%,  7.5%,  10%,  12.5%,  15% 
PMMA  50% DMF  4%,  5%,  7.5%,  10% 
PMMA  70% DMF  4%,  5% 
PLLA  10% DMF  4%,  5%,  7.5%,  10%,  12.5%,  15% 
PLLA  30% DMF  4%,  5% 
PLLA  50% DMF  4%,  5% 
PLLA  10% Pyridine  4%,  5%,  7.5%,  10%,  12.5%,  15% 
PLLA  50% Pyridine  4%,  5%,  7.5%,  10% 
PLLA  70% Pyridine  4%,  5% 
Table 3.4: Concentrations of polymer and additives chosen for each spinning solution. 
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3.7.2 Results and discussion 
The addition of DMF and pyridine  to  the  spinning  solutions was  found  to  significantly  reduce  the 
number of beads produced,  in comparison  to polymer  concentrations without additives, although 
fibre diameter remained similar to fibres produced without additives. An interesting effect was that 
the  additives  reduced  the  polymer  concentration  threshold  needed  to  spin  fibres.  This  made 
possible the collection of small diameter (300nm) fibres with little or no beading. 
For PMMA, adding 10% (w/v) DMF reduced the threshold for fibre production to 4% w/v with fibres 
less than 200nm  in diameter collected  (see  figures 3.9, 3.10). Although beading was also  found,  it 
was significantly reduced in comparison to the same solutions spun without DMF. When using DMF, 
increasing the charging voltage was found to further reduce beading and fibre diameter. It is thought 
that this is because the additives increase the conductivity and charge carried by the solution, such 
that the  increased electric  field strength has a stronger effect on the polymer  jet  (149).  Increasing 
the addition of DMF further decreased beading, with uniform non‐beaded 300nm ± 50nm diameter 
fibres collected at 15kV with 70% DMF, 4%w/v PLLA in DCM (see figure 3.10). 
 
Figure  3.9:  SEM  images  of  fibres  electrospun  by  adding  DMF  to  PMMA  solutions  in  DCM.  This 
permitted  the  spinning  of  fibres  at  lower  concentrations  of  PMMA,  and  decreased  beading.  This 
effect was  increased with higher amounts of DMF, such that at 70% DMF non beaded  fibres were 
collected at 4% (w/v) PMMA. Scale bar = 10µm. 
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Figure 3.10: PMMA fibre and bead diameters  in relation to polymer concentration, the addition of 
DMF  and  charging  voltage.  Fibre  and  bead  diameter  were  similar  to  those  found  without  the 
addition of DMF, however, the number of beads found was significantly reduced. Also, fibres were 
collected at  lower concentrations of PMMA. This effect  increased with the amount of DMF added, 
and was  strengthened by  increasing  the  charging voltage  to 15 kV –  resulting  in  the  collection of 
300nm ± 100nm diameter fibres at 15kV with 4% (w/v)PMMA and 70% (w/v) DMF in DCM (n=30 for 
fibres, n=10 for beads). 
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For PLLA, the additive DMF was again found to reduce the threshold for fibre production, and 190nm 
± 20nm diameter beaded fibres were electrospun at 15kV from 4% (w/v) PLLA in DCM with 50% (v/v) 
DMF added (see figures 3.11, 3.12). It was not possible to increase the amount of DMF to 70% as the 
PLLA would  immediately precipitate out of solution. At 30%  (v/v) and 50%  (v/v) DMF and for PLLA 
concentrations  of  5%  (w/v)  or  less  the  solution  remained  stable  for  2‐5  hours,  after  which  the 
precipitant  could be  re‐suspended by mixing under vortex. With PLLA,  the DMF additive was  less 
effective at reducing beading than with PMMA and the smallest non‐beaded  fibres collected were 
680nm ± 130nm at 15kV from 5% (w/v) PLLA in DCM with 30% (v/v) DMF added. 
Adding pyridine also reduced the polymer concentration threshold needed to produce  fibres, such 
that beaded PLLA  fibres were  collected at 5%  (w/v)  for 10%  (v/v) pyridine, and 4%  (w/v)  for 50% 
(v/v)  and  70%  (v/v)  pyridine.  Fibre  diameter  and  beading  was  also  reduced,  and  the  smallest 
uniform, non‐beaded fibres were 310nm ± 100nm in diameter at 15kV from 10% (w/v) PLLA in DCM 
with 50% (v/v) pyridine added. 
 
 
 
Figure 3.11: SEM  images of  fibres electrospun with DMF and pyridine  (Pyr) all  (v/v) added to PLLA 
solutions  in DCM. As  for PMMA,  this was  found  to permit  the spinning of  fibres at  lower polymer 
concentrations,  and  generally decreased beading of  the  fibres.  Increasing  the  amount of  additive 
was  found  to  increase  this effect. Pyridine was not as effective as DMF at  reducing beading, such 
that electrospraying occurred at 4% w/v with 10% pyridine. Scale bar = 10µm. 
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Figure 3.12: PLLA fibre and bead diameters in relation to polymer concentration and the addition of 
DMF and pyridine. Fibres were produced at  lower % (w/v) PLLA concentrations and fibre and bead 
diameter were similar to those found without the use of additives, however, the number of beads 
found was significantly reduced compared to the previous study (3.6). DMF was found to be better 
than pyridine at reducing beading, however  it was a poor solvent for PLLA causing  it to precipitate 
out of solution for concentrations above 5% (w/v) at both 30% (v/v) and 50% (v/v) DMF. In this way, 
pyridine was  the better additive, and non‐beaded uniform 310nm ± 100nm diameter  fibres were 
collected at 15kV with 10% PLLA w/v and 50% (v/v) pyridine in DCM (n=30 ‐ fibres, n=10 ‐ beads). 
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3.7.3 Conclusions 
Use of additives such as DMF and pyridine  to  increase  the conductivity and charge carried by  the 
solution has been previously recognised as a means to produce fine fibres (149). In this study, these 
additives were  found  to decrease  the polymer  concentration  threshold  for  fibre production,  such 
that  instead of electrospraying droplets  at 4% w/v,  fine  fibres were produced. The  additives  also 
reduced the number of beads found on the fibres. This effect was more pronounced for DMF, with 
300nm ± 50nm diameter PMMA fibres produced with 70% (v/v) DMF and 4% (w/v) PMMA, spun at 
15kV. DMF was a poor solvent for PLLA and the finest (310nm ± 100nm) uniform, non‐beaded fibres 
were collected using 50% (v/v) pyridine and 10% (w/v) PLLA, spun at 15kV. 
One issue is that the cytotoxic nature of these additives may affect the performance of the materials 
in  cell  culture. Pyridine  is  known  to be a nongenotoxic  carcinogen  (178), and DMF  is hepatotoxic 
(179). Both pyridine and DMF have  low volatility, with high boiling points  (see  table 3.1), and  it  is 
suggested that preceding use  in cell culture, the fibres should be exposed to vacuum for a suitable 
length of time to remove as much of these solvents as possible. 
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3.8 Scaling up production 
Multiple jets: Producing sufficient quantities of electrospun fibres for use in cell culture investigation 
can take a considerable time. For example, a typical experiment may require three grams of fabric, 
however,  by  electrospinning  from  a  single  needle  and  using  a  flow  rate  of  5ml/hr  and  polymer 
concentration at 5% w/v it would take four hours to spin one gram of fibres. It is possible to increase 
the rate of production in a step‐wise manner by including additional spinning nozzles. This was used 
to enhance the production rate of  the electrospinning setup (see figure 1.13 A) by the addition of up 
to  five nozzles.  It has been previously established  that multiple  jets  interact and bend away  from 
each other  (155),  creating  a wide  pattern of  deposition on  the  collector.  It  is  possible  to use  an 
auxiliary  electrode,  placed  behind  or  directly  in  line with  the  nozzles  and  charged  to  the  same 
voltage,  to  reduce  the area of deposition  (180).  It was  found  that an angled plate electrode  (see 
figure 3.13 B) added behind the nozzles constrained the area of deposition and permitted a further 
two nozzles to be added to increase the rate of production. 
 
Figure 3.13:  (A) Five entry ports were added  to  the prototype electrospinning chamber permiting 
the use of multiple nozzles  to  increase production  rate  and permit  the  simultaneous  spinning of 
different  polymers.  (B)  To  constrain  the  area  of  deposition  and  permit  up  to  seven  nozzles,  an 
angled auxiliary electrode was placed behind the nozzles, each fed by a separate syringe. 
Rotating Collectors:  Flat  conducting plate  collectors present a uniform  surface which attracts and 
collects charged fibres. Although deposition across the plate is random, the centre of the deposition 
area will  receive  greater  coverage, due  to  the  conical  shape of  the  electrospinning  envelope. An 
electrically grounded conducting cylinder,  rotating at a slow  speed provides an equivalent surface 
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for  collection  and  ensures  uniform  deposition  around  the  cylinder. Use  of multiple  jets  can  also 
ensure  adequate  coverage  across  the  width  of  the  cylinder,  aiding  the  rapid  production  of 
electrospun  mats.  As  speed  of  rotation  is  increased,  the  fibres  collect  in  semi‐alignment  with 
rotation, however, to achieve good alignment the cylinder must rotate at thousands of revolutions 
per minute (rpm) to keep up with the rate of fibre production, for example, aligned fibres have been 
collected at rotations of 1000rpm (181) and 4500rpm (152).  
High  speed  rotation  can  also  break  fine  fibres  and  induce  significant  air  turbulence  around  the 
spinning mandrel.  It  is also possible to collect well‐aligned fibres at  lower rotation speeds, through  
the use of conducting, grounded poles spaced horizontally around  the circumference of  the drum 
(182). For  this thesis, a number of different pole  frame drums were  investigated  (see  figure 3.14), 
and used successfully to collect semi‐aligned fibres for use in cell culture investigations.  
 
Figure 3.14: (A) A 12v electric motor and gearing system used to drive a 
rotating collector, sited outside the chamber to prevent fibre deposition 
onto the motor.  (B)  Initially, a small rotating collector with three poles 
was used to collect semi‐aligned fibres. (C) To increase production rate, 
a  larger  six  pole  collector was  built,  and  used  in  conjunction with  a 
multi‐jet needle array. (D) Despite slow rotation speeds (200rpm), semi‐
aligned fibres collected between the poles of the drum. 
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To  further  align  fibres,  oppositely  charged  sharp  point  auxiliary  electrodes  can  be  placed  either 
inside  the cylindrical drum  (183) or outside  the drum  (158;160),  focusing  the electrostatic  field  to 
attract fibres towards a specific point on the rotating collector. 
 
Figure 3.15: Computer model of a  robust,  removable drum  rotating  collector, 
designed as part of this thesis, to enable rapid collection and processing of semi‐
aligned  electrospun  fibres.  (A)  Front  and  (B)  rear  views,  depicting motor  and 
quiet rubber belt drive system. (C) Drive system with collector removed, and (D) 
removable collector, facilitating easy access and processing. A prototype of this 
system is currently in production. 
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3.9 Conclusions 
In  this  chapter,  an  electrospinning  machine  was  developed  and  PMMA,  PLLA  and  PCL  were 
electrospun, varying the charging voltage, polymer concentration  in DCM and the addition of DMF 
and pyridine  to  investigate  the effect on  fibre uniformity, diameter and  the beading artefact. The 
observed results agree with the literature and theory described at the start of the chapter, in that it 
was possible to significantly modify fibre diameter through varying the polymer concentration, due 
to  the  effect  this  has  on  chain  entanglement,  viscosity  and  surface  tension  which modifies  jet 
elongation and capillary breakdown  (149;174;175).  Increasing the charging voltage had  little effect 
on fibre diameter when additives were not present, but acted to reduce diameter and beading when 
DMF and pyridine were included.   
A key parameter not thoroughly  investigated  in these studies was the effect of polymer molecular 
weight and polydispersity. With suitably high molecular weights (typically greater than 300kDa) and 
with low polydispersity, it is possible to produce uniform non‐beaded fibres with diameters as small 
as 9 nm (149). With the polymers investigated it was possible to achieve uniform non‐beaded fibres 
with diameters of 300nm ± 50nm for PMMA (at a MW of 350kDa, 4% (w/v) PMMA in DCM with 70% 
(w/v) DMF and spun at 15kV) and 300nm ± 100nm for PLLA (at a MW of 300KDa, 10% (w/v) PLLA and 
in DCM with 50%  (v/v) Pyridine  and  spun  at 15kV). PCL, with  a molecular weight of 50kDa, only 
formed  fibres  at  concentrations  above  15%  (w/v)  PCL  in DCM  and  these were  beaded  and  non‐
uniform.  
Multiple spinning nozzles (see figure 3.13) and pole‐frame rotating collectors (see figure 3.14) were 
employed to scale‐up the rate of production and produce semi‐aligned fibrous sheets for use in cell 
culture  investigations. With  these modifications,  producing  sufficient  quantities  of  fibres  for  cell 
culture  experiments  remains  time‐consuming.  To  further  increase  efficiency,  a  rotating  collector 
with easily removable drum was designed and is currently in production (see figure 3.15).  
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Electrospinning offers the ability to spin many different types of both synthetic and natural polymer, 
and there  is sufficient control over the processing properties to achieve the desired fibre diameter 
and alignment for use in tissue engineering scaffolds. It is a relatively gentle process, which permits 
the pre‐treatment of polymers to include cell‐recognised binding sites and surface properties before 
being electrospun. Fibres can also be subsequently treated to improve the binding of cell‐recognised 
proteins, which will be investigated further in chapter 5. Advances in electrospinning should permit 
greater control over the deposition of fibres to produce patterned structured scaffolds, and this will 
be explored further in chapter 5. 
  
93 
 
 
Chapter 4 - Cell adhesion and migration on synthetic fibres 
 
Introduction 
The  extracellular  environment  is  complex.  To  build  and  maintain  healthy  tissue,  cells  receive 
continuous cues that direct their behaviour. These are in the form of cytokines, which arrive in blood 
plasma,  from  receptor  binding  to  local  ECM  components  and  other  cells,  and  from 
mechanotransduction,  imparting physical cues  from the ECM, acting via the cytoskeleton. Without 
these cues, cells cannot maintain suitable behaviour within  the  tissue and may change phenotype 
and expression, migrate away or even undergo apoptosis. Tissue damage changes the messages cells 
receive,  and  the  wound  healing  response  is  complex,  involving  the  generation  and  progressive 
release of cytokines to direct cell behaviour throughout the healing response (184). Modulation of 
and feedback from the constituents of the local ECM plays a pivotal role in this response (185).  
Key  to  the development of scaffolds  for  tissue engineering  is  the understanding of how cells bind 
and  interact with  external  factors  and  how material  presentation  affects  this  interaction.  This  is 
particularly true when using synthetic materials, which lack the important cell receptor binding sites 
found within the ECM.  In this case,  it  is the proteins that adsorb onto the surface of the synthetic 
materials which contain the necessary binding sites that cells require – attachment dependant cells 
undergo a type of apoptosis, termed anoikis (186)  if these sites are not available.  It  is the effect of 
the material on  the binding  and  conformation of  these proteins which  is  important  (187).  In  this 
chapter, light microscopy and SEM imaging is used to investigate how cells form attachments to the 
fibrous  scaffolds  produced  by  electrospinning.  To  capture  cellular  response  to  these  fibres,  in 
comparison  to  the  response  conventionally  observed  on  flat  substrates,  a  heated  microscope 
  
94 
chamber  was  developed  and  employed.  The  investigation  focuses  on  how  fibre  diameter  and 
spacing  change  the  type  of migration  that  cells  perform.  The  findings  have  implications  for  the 
development of fibrous tissue scaffolds. 
4.1 Study: Light microscopy of cells on PLLA electrospun fibres 
Polarised, oblique and fluorescent light microscopy was used to visualise the response of the SAOS‐2 
cells (a human osteoblast cell  line) to culture on electrospun PLLA fibres with average diameters of 
200nm and 400nm. 
4.1.1 Materials and methods 
Electrospinning 
Electrospinning was  carried  out  using  the materials, methods  and  setup  described  in  chapter  3. 
Optimised  parameters  were  selected  to  produce  fibres  with  a  uniform  diameter.  Two  spinning 
solutions were chosen,  to give  two different  fibre diameters. For  the  first solution, 4%  (w/v) PLLA 
was dissolved in 90% (v/v) DCM, with 10% (v/v) DMF added to increase solution conductivity. For the 
second solution, 5% (w/v) PLLA was dissolved in 50% (v/v) DCM and 40% (v/v) chloroform, with 10% 
(v/v) DMF  added  to  increase  solution  conductivity.  The  fibres were  produced  by  electrospinning 
horizontally with the needle electrode charged to 20kV and a flow rate of 0.7ml/hr onto a rotating 
collector at a distance of 10cm. The spun fibres were directly removed onto sterile glass microscopy 
slides,  in  preparation  for  cell  culture.  A  small  random  sample  of  the  fibres  was  taken  for 
characterisation  using  SEM microscopy,  as  described  in  chapter  3.  Freeze  drying  overnight  was 
performed on all fibres to ensure removal of any remaining solvent contamination. 
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PLLA film casting 
The 5% (w/v) PLLA solution described above was cast onto glass slides by drop wise addition from a 
glass  syringe.  The  cast  solution was  allowed  to  air  dry,  then  subject  to  the  same  freeze  drying 
treatment  as  the electrospun  fibres. All  equipment was  sterilised by  autoclave before use,  and  a 
sterile field was maintained by use of a laminar flow hood.  
Cell culture 
Before use, the glass slides covered by the PLLA fibres and the PLLA cast film were placed in a bath of 
70%  (v/v) ethanol  for 45 minutes to sterilise, then rinsed three times  in phosphate buffered saline 
(PBS).  SAOS‐2  cells  were  routinely  cultured  in  75cm2  flasks  using  RPMI  medium  (Gibco,  UK), 
supplemented  with  10%  (v/v)  Foetal  Bovine  Serum  (FBS)  (Gibco,  UK)  and  1%  (v/v) 
antibiotic/antimycotic (Sigma, UK) (complete medium). Initial culture was performed in 75cm2 flasks 
at  37°C  in  a  humidified  atmosphere with  5%  CO2. At  70%  confluence,  cells were  detached using 
trypsin‐ethylenediaminetetraacetic acid  (trypsin‐EDTA) (Sigma, UK), and cell count was determined 
by  haemocytometer.  Cells  were  re‐suspended  to  the  appropriate  concentration  for  seeding  in 
complete medium.  The  glass  slides with  the PLLA  cast  film  and  the PLLA  fibres were placed  into 
separate slide chamber wells and covered with complete medium. Cells were seeded onto the PLLA 
cast  film  at  a  density  of  20x103  cells/cm2,  and  the  fibres  at  a  density  of  60x103  cells/cm2,  and 
incubated at 37°C, 5% CO2. 
Microscopy 
The  samples  were  removed  from  culture  after  24hrs  for  staining  and  observation.  Briefly,  the 
samples were rinsed  in PBS, and then exposed to a membrane extraction buffer (1% (v/v) Triton x‐
100, 4%  (w/v) polyethylene glycol (mwt 40,000))  in cytoskeleton buffer (50mM  imidazole  (pH 6.8), 
50mM KCl, 0.5 mM MgCl2, 0.1mM EDTA, 1 mM EGTA) for 5 minutes at room temperature (RT). The 
samples  were  then  rinsed  in  cytoskeleton  buffer  for  5  minutes  at  RT,  and  then  fixed  in 
paraformaldehyde  (PFA)  (Sigma, UK)  (4% w/v  in PBS)  for 5 minutes at RT. The samples were  then 
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washed in cytoskeleton buffer (3x) and quenched in 50mM Glycine in PBS. They were then covered 
to protect from  light whilst  incubating with FITC conjugated phalloidin (2μg/ml) (Sigma, UK)  for 30 
minutes at RT. Finally,  the samples were washed again in cytoskeleton buffer (3x) and mounted with 
VECTASHIELD® mounting medium containing 4',6‐Diamidino‐2‐phenylindole (DAPI) (Vector Labs, UK) 
to  stain  for  DNA.  Images  were  taken  using  an  Olympus  BX51  fluorescence  microscope  with  a 
polarising  filter  fitted, with both direct and oblique white  light  illumination, and using  fluorescent 
filter cubes.  
4.1.2 Results 
PLLA fibre characterisation 
SEM  was  used  to  image  and  characterise  the 
electrospun  PLLA  fibres,  and  it  was  found  that  the 
average  fibre diameter  for  the 4%  (w/v) PLLA  solution 
was 190nm ± 70nm and the average fibre diameter for 
the  5%  (w/v)  PLLA  solution was  380nm  ±  120nm  (see 
Figure 4.1). Both  spinning  solutions also yielded beads 
of  various  diameters,  and  the  average  bead  diameter 
for the 4% (w/v) PLLA solution was 840nm±370nm, the 
average bead diameter  for  the 5%  (w/v) PLLA  solution 
was  1.5µm±460nm.  The  beads  on  the  5%  (w/v)  PLLA 
fibres  were  elongated  along  the  fibres,  appearing  to 
increase fibre diameter by up to 2µm (see figure 4.2 B). 
This  affected  cell binding, providing  a  larger  surface  area on  a  single  fibre  for  cell  attachment  in 
comparison to the smaller diameter fibres.  
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Figure  4.1:  Average  fibre  and  bead 
diameters  for  electrospun  PLLA  fibres 
used  in  cell  culture,  as measured  from 
SEM  images taken of the samples  (n=30 
for fibres, n=10 for beads). 
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SAOS‐2 response to PLLA cast film 
Using polarised  light  it was observed  that  the polymer  crystallised as  it dried  to  leave a bounded 
pattern across the cast PLLA surface (see Figure 4.3 A). SAOS‐2 cells cultured for 24hrs on the surface 
of this film were  found to cluster between crystal boundaries and elongate along the directions of 
the  boundaries,  indicating  that  they  were  sensitive  to  the  topology  of  the  cast  film.  It  was 
challenging to discern spread cells on the surface of the film using polarised white  light alone, and 
fluorescent images revealed many more attached cells (see Figure 4.3 B). Of these cells, many were 
rounded,  and  some were undergoing  blebbing  and possible  apoptosis.  The  reason  for  this  is not 
understood and further  investigation  is needed, however, this may be due to a cellular reaction to 
the polymer, or possibly due to the toxic presence of small amounts of solvent that were not fully 
removed by the evaporation process.  
 
Figure 4.2: SEM images of electrospun fibres. A = 4% (w/v) PLLA, B=5% (w/v) PLLA. 
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SAOS‐2 response to PLLA fibres 
Cells were found to attach to both the 4% (w/v) PLLA and 5% (w/v) PLLA fibres  in similar densities, 
but  with  different  morphology  to  cells  attached  to  the  cast  films.  Both  the  brightfield  and 
fluorescence images for the 4% (w/v) PLLA and 5% (w/v) PLLA fibres reveal that a greater proportion 
of  cells  remained  rounded, and not  spread between  fibres. The  cells which did  spread  tended  to 
elongate  along  individual  fibres.  The  majority  of  fibres  spun  onto  the  rotating  collector  were 
orientated in the direction of rotation, and it can be seen that the cells also elongate along fibres in 
this direction (see Figure 4.4 C and F).  
 
 
Figure  4.3:  Images  of  SAOS‐2  cells  cultured  for  24hrs  on  a 
solvent cast PLLA  film.  (A) The brightfield  image uses polarised 
light  to  reveal boundary  features on  the polymer  surface  and 
rounded cells on the surface. (B) The fluorescence image reveals 
cells elongating around a crystal boundary, and that many cells 
are rounded. Scale bars = 200μm. 
elongated 
rounded 
boundaries
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Figure 4.4: Images of SAOS‐2 cells cultured for 24hrs on PLLA fibres. Images A and D 
were  taken  by  an  oblique  illumination  technique  (30°  light  angle)  and  reveal 
prominent features of the sample, including fibres, beads and rounded cells. Images 
B and E show that most cells remain rounded, and this finding is pronounced on the 
smaller fibres (4% (w/v) PLLA), as shown by  image C. Image F depicts an elongated 
cell attached to one of the  larger  fibres/beads of the 5%  (w/v) PLLA sample. Scale 
bars = 200μm. 
 
Viewing the sample with white light through a polarising filter provides an image of the fibre density 
and orientation (see figure 4.5 A), however,  it  is difficult to  identify cells amongst the fibres  in this 
image. Alternatively, the illuminating of the sample from a highly oblique angle emphasises shadows 
and enables the visualisation of the more rounded cells, but also emphasises similar structures, such 
as beads, and translucent cells spread flat against fibres remain difficult to identify (see Figure 4.5 B). 
Fluorescent  staining  permits  clear  visualisation  of  the  cells,  but  does  not  capture  the  contextual 
orientation of the fibres. Composite images (see Figure 4.5 CDEF) place the cells within this context, 
permitting  the  cross‐correlation  between  the  two. Oblique  illumination  reveals  that  a  number of 
cells are positioned at junctions where two or more larger fibres cross (see Figure 4.5 E). 
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Figure 4.5: Separate (ABC) and composite (DEF)  images of SAOS‐2 cells cultured on 
PLLA  fibres  for  24hrs.  Using  the  polarised  and  fluorescent  light  images  (D),  it  is 
possible to visualise cell attachment and spreading  in relation to  fibre orientation. 
The oblique and  fluorescent  light  images  reveal  cell attachment  in  relation  to  the 
larger  features  of  the  fibres,  such  as  beads  and  fibre  crossings.  All  three  images 
(A+B+C)  are  combined  to  produce  an  overview  image  of  cell  attachment  and 
spreading (E), enlarged in figure 4.6.  
 
A composite of the polarised, oblique and fluorescent light images can be constructed by filtering to 
select out the cells from the fluorescent image and blending this with the fibres seen in the oblique 
and polarised images (see Figure 4.5 F and Figure 4.6).   
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Figure 4.6: Enlargement of  the composite polarised, oblique  (30°) and 
fluorescent  light  image  (figure 4.5F),  revealing SAOS‐2 cell attachment 
and  spreading  on  the  fibres  after  24hrs  in  culture  in  relation  to  fibre 
orientation and prominent features of the fibres.  
4.1.3 Discussion 
The culturing of cells on PLLA fibres was performed as an initial investigation to develop techniques 
for the seeding and culturing of cells on 3D surfaces and fibrous scaffolds, and observation through a 
combination of simple  two dimensional  (2D) microscopy  techniques. The  results  reveal  that many 
cells  remain  rounded  after  24  hours  in  culture  on  the  cast  PLLA  film  and  fibres,  far more  than 
typically  seen when culturing SAOS‐2 cells directly on glass and  tissue culture  treated plastic. This 
could  be  due  to  a  number  of  factors,  including  poor  binding  of  the  cells  to  the  PLLA,  the 
hydrophobicity of PLLA, or reaction to solvents remaining in the cast film. DMF has low volatility (see 
Table 3.1) and a small amount may remain within the fibres even after removal by freeze drying. It is 
likely that cells are less able to spread between fibres which have a low packing density, due to the 
reduction  in available  surface area  for  the  formation of  large  focal adhesions, and  that  the  larger 
diameter of the 5%  (w/v) PLLA batch enables  increased spreading and elongation along the  fibres, 
due to a relative increase in surface area per fibre.  
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4.2 Study: SEM imaging of cell attachment to PLLA electrospun fibres 
The results of the previous study provide a  low resolution view of cell attachment and response to 
the electrospun fibres and it is beneficial to evaluate the cell attachment at higher resolution by use 
of SEM imaging. 
4.2.1 Materials and methods 
Electrospinning 
Electrospinning was carried out using the materials, methods and setup described in chapter 3. Two 
spinning  solutions were  chosen,  to  give different  fibre diameters.  For  the  first  solution, 4%  (w/v) 
PLLA was dissolved  in 40%  (v/v) DCM and 40%  (v/v) chloroform with 20%  (v/v) acetone added  to 
increase  solution  conductivity. For  the  second  solution, 9%  (w/v) PLLA was dissolved  in 90%  (v/v) 
chloroform,  with  10%  (v/v)  acetone  added  to  increase  solution  conductivity.  The  fibres  were 
produced by electrospinning horizontally with the needle electrode charged to 20kV and a flow rate 
of 0.7ml/hr onto a rotating collector at a distance of 10cm. The spun fibres were directly removed 
onto sterile glass microscopy slides,  in preparation  for cell culture. A small  random sample of  the 
fibres was taken for characterisation using SEM microscopy, as described in chapter 3. Freeze drying 
overnight was performed on all fibres to ensure removal of any remaining solvent contamination. 
 
Cell culture 
Before use, the glass slides covered by the PLLA fibres were sterilised in a bath of 70% (v/v) ethanol 
for 45 minutes, and  then  rinsed  three  times  in PBS. MG63 cells  (a human osteosarcoma cell  line) 
were routinely cultured  in 75cm2 flasks using Dulbecco’s modified Eagles’ medium (DMEM) (Gibco, 
UK). SAOS‐2 cells were routinely cultured in 75cm2 flasks using RPMI medium (Gibco, UK). Media was 
supplemented  with  10%  (v/v)  FBS  (Gibco,  UK)  and  1%  (v/v)  antibiotic/antimycotic  (Sigma,  UK) 
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(complete  medium).  Initial  culture  was  performed  in  75cm2  flasks  at  37°C  in  a  humidified 
atmosphere with 5% CO2. At 70% confluence, cells were detached using trypsin‐EDTA  (Sigma, UK), 
and  cell  count was determined by  haemocytometer. Cells were  re‐suspended  to  the  appropriate 
concentration  for seeding  in complete medium. SAOS‐2 cells were seeded onto the 4%  (w/v) PLLA 
fibres at a high density of 60x103 cells/cm2 and, MG63 cells onto the 9% (w/v) PLLA fibres at a  low 
density of 2.5x103 cells/cm2 and incubated at 37°C, 5% CO2. 
 
Scanning Electron Microscopy 
The  samples  were  removed  from  culture  after  24hrs  for  fixation  and  dehydration.  Briefly,  the 
samples were rinsed  in PBS, and then exposed to a membrane extraction buffer (1% (v/v) Triton x‐
100, 4%  (w/v) polyethylene glycol  (40,000 KDa))  in cytoskeleton buffer  (50mM  imidazole  (pH 6.8), 
50mM KCl, 0.5 mM MgCl2, 0.1mM EDTA, 1 mM EGTA) for 5 minutes at room temperature (RT). The 
samples were  rinsed  in  cytoskeleton buffer  for 5 minutes at RT, and  then  fixed  in gluteraldehyde 
(Sigma, UK) (2.5% w/v with sodium cacodylate (0.1M) dissolved in distilled water) for 10 minutes at 
RT. The samples were then rinsed  in PBS and dehydrated through a series of graded ethanol (25%, 
50%,  75%,  90%,  2  x  100%  all  (v/v)  in  distilled  water)  at  5 minute  intervals  and  left  to  air  dry 
overnight. The samples were coated with a 1.5nm  layer of gold  to enhance conductivity, using an 
EMITECH K550 plasma coater (90 seconds, 10mA, in a low pressure argon atmosphere). Imaging was 
performed  at  low  voltage  (1.5kV),  using  a  LEO  GEMINI  FEGSEM,  to  reveal  cell morphology  and 
surface interaction. 
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4.2.2 Results 
In  contrast  to  the  previous  study,  acetone  was 
substituted  for DMF  as  the  agent  to  increase  solution 
conductivity. Acetone  it  is  far more  volatile  than DMF 
(see  Table  3.1),  which  increases  the  likelihood  of  it 
being evaporated  from  the  fibres by  the  freeze drying 
process.  Acetone  also  has  a  lower  dielectric  constant 
than  DMF  which  resulted  in  the  production  of  fibres 
with  larger and greater variation  in fibre diameter. The 
average  fibre diameter  for  the 4%  (w/v) PLLA  spinning 
solution  was  770nm  ±  500nm,  with  large  elongated 
beads  throughout and  the average diameter  for  the 9%  (w/v) PLLA  solution was 1.4µm ± 550nm, 
although no beads were seen.  
Fibres were mainly oriented in the direction of rotation on the collection drum, and many cells were 
elongated along fibres in this direction (see Figure 4.8 A). There was no control over fibre spacing, as 
fibres were  randomly  deposited  by  the  electrospinning  process.  The  4%  (w/v)  PLLA  fibres were 
densely packed, which enabled cell spreading across  the surface of  fibres  (see Figure 4.8 B, C). As 
seen  in the previous study, cells attached  in preference to  larger  fibres and at points where  fibres 
crossed, indicating that cells may form stronger attachments in these situations (see Figure 4.9).  
 
Figure 4.8:  SAOS‐2  cells  attached  to 4%  (w/v) PLLA  fibres. Cells  spread  across  the  surface of  the 
densely packed fibres, and were seen to elongate along the direction of fibre orientation. (A) Many 
cells attached to the  fibres, orientated along the diagonal  from bottom  left to top right. (B and C) 
Spreading cells depicted on portions of the same image at higher magnification. 
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Figure  4.7:  Average  fibre  and  bead 
diameters  for  electrospun  PLLA  fibres 
used in cell culture (n=30 for fibres, n=10 
for beads). 
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Figure 4.9: SAOS‐2 cells on 4%  (w/v) PLLA fibres. Cells were commonly 
found attached to the larger beaded fibres (A) and seen at points where 
fibres crossed (A and B).  
 
 
Figure 4.10: SAOS‐2 cells on 4% (w/v) PLLA fibres. (A, C, E) A number of 
cells were found to internalise and possibly degrade the PLLA fibres. (B, 
D, F) Higher magnification  images depict the fibres  interacting with the 
cells.  
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The high resolution of the SEM permits a closer  look at how cells  interact with fibres. A number of 
cells were found to internalise and in some cases degrade fibres to which they were attached. Figure 
4.10 A depicts an SAOS‐2 cell surrounding a large fibre. At higher magnification it can bee seen that 
the  surface  of  the  fibre  has  been  removed  and  the  remaining  fibre  appears  to  have  reduced  in 
diameter (Figure 4.10 B). A similar process is occurring in Figures 4.10 C and E, where both cells have 
internalised smaller diameter fibres.  
 The packing density of the 9% (w/v) PLLA electrospun fibres was far  less than that of the 4% (w/v) 
PLLA  fibres, and  cells were able  to penetrate  into  the  scaffold  (see Figure 4.11). With an average 
fibre diameter of 1.4µm, the cells that attached were provided with a larger continuous surface area 
on which it is possible to build larger local focal adhesion sites. The cells appear to have bound to the 
larger  fibres  and become  tangled within  the  smaller  fibres  (see  Figure 4.11, A and B). The  cell  in 
Figure 4.11 C is attached to a large fibre, although the process of dehydration has removed the cell 
membrane, and  it is difficult to visualise the size of this attachment. The fibre appears to be  locally 
degraded at the site of cell attachment.  
 
Figure 4.11: MG63 cells attached  to 9%  (w/v) PLLA  fibres.  Image A depicts an MG63 cell  strongly 
attached  to  a  fibre  in  the  lower half of  the  image.  The  cell was most  likely  also  attached  to  the 
bundle of fibres to its right; however, the process of dehydration and the heating of the fibres by the 
electron beam have separated  it  from  this bundle. Small  fibres  in particular are seen  to  twist and 
distort under the electron beam, even at low voltage. The cell in image B may also have shrunk away 
from  the  fibre  to  its  left  during  processing.  Image  C  depicts  a  site  of  cell  attachment  at  higher 
magnification. False colour has been added to differentiate cells from fibres. 
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Figure 4.12: MG63  cells  attached  to 9%  (w/v) PLLA  fibres.  Two  cells  straddle  and  extend 
along  fibres with diameters >1µm. The dehydration process  required  for SEM observation 
has  shrunk  the  size of  the cells and  removed  the  fine  fillopodia which would normally be 
seen to extend from prominent areas of the cell membrane. The low packing density of the 
fibres has permitted the cells entry to the  interior of the scaffold; however, it  is difficult to 
imagine how the cells will migrate between the spaces within this structure. False colour has 
been added to differentiate cells from fibres. 
 
4.2.3 Discussion 
SAOS‐2 cells were able  to spread across  the surface of densely packed 4%  (w/v) PLLA electrospun 
fibres, but it is not known whether they were able to migrate between the fibres and penetrate into 
the  scaffold. Alternatively, MG63  cells  cultured on  the  loosely packed 9%  (w/v) PLLA electrospun 
fibres were sparsely spread throughout the scaffold, as the  loose random weave meant that there 
was no barrier to prevent cells penetrating  into the scaffold.  Instead the cells attached to fibres at 
different depths within  the  scaffold. Although  the  seeding density was  low,  less  cells were  found 
than  expected within  the  scaffold  using  SEM  imaging,  and  it may  also  be  that many of  the  cells 
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cultured on the 9% (w/v) PLLA scaffold did not attach to fibres or were only loosely attached within 
the  scaffold  and  were  washed  out  by  the  dehydration  process  used  in  preparation  for  SEM 
observation. Fibre packing density is an important factor: if fibres are closely spaced, then cells will 
be excluded  from  the  interior of  the  scaffold, however,  if  fibres are sparsely packed, cells will  fall 
through  the  scaffold and attachment within  the scaffold may be poor.  It  is difficult  to control  the 
packing density of  fibres during  the electrospinning process, however, various approaches  can be 
taken, such as allowing the charge to build up on the collector so that fibres repel each other (162), 
or  through  the  spinning of different diameter  fibres  together at  the  same  time  so  that  the  larger 
diameter fibres create spaces within the tangle of smaller diameter fibres (188). Sacrificial fibres can 
also be included that are removed by post treatment to increase porosity, for example, the removal 
of  the  water  soluble  poly(ethylene  oxide)  fibres  permitted  cells  to  infiltrate  throughout  an 
electrospun  poly( ‐caprolactone)  scaffold  (189).  Alternatively  larger  pores  can  be  created  after 
electrospinning, for example, through the  incorporation of agents that can be melted or otherwise 
removed from the scaffold by subsequent processing (190).  
In an aqueous environment PLLA degrades  into  lactic acid, a process which  is enhanced at  low pH. 
Some of  the cells appear  to have  internalised  fibres, and may be eroding  these  locally  (see Figure 
4.10). It may be that the cells are exposing the fibres to lower pH, enhancing degradation; however, 
further investigation is required to understand this effect  
Both light microscopy and SEM investigation provide clues about the behaviour of cells on synthetic 
fibres, however, from these studies it is difficult to ascertain whether cells have been able to migrate 
across and into the fibrous scaffolds, or whether they remain at the position of first attachment, and 
cannot move between  fibres. To gain a better understanding, a heated microscope  chamber was 
created to enable visualisation of the live cellular response to the culture on fibres. 
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4.3 Live cell microscopy 
Most commercially available assays  require cell  fixation; however,  it can be difficult  to  thoroughly 
establish the progression of cellular response throughout a study, given only snapshots of data. Even 
short  live cell  imaging studies, which  reveal cell migration across a surface, contain  far more data 
than  the  “before”  and  “after”  dataset  commonly  used  in  fixed  cell  assays.  This  can  help  in 
determining which factors influence migration. To enable live cell imaging, an important milestone in 
this  thesis  was  the  development,  fabrication  and  testing  of  a  versatile  microscope  incubator 
chamber. 
 
Figure  4.13: Microscope  incubation  chamber  setup, with  a  100%  humidified 
atmosphere,  a  heating  stage  and  Proportional‐Integral‐Derivative  (PID) 
controlled heating coils, regulated at 37°C.   
The live cell environment, in its simplest form, is an observation chamber warmed by a heated stage. 
This type of setup is adequate for short term cellular observation (restricted to minutes), however, it 
was  found  that,  for  observation  over  longer  periods,  a  complete  heated microscope  incubation 
chamber  (at 37°C) with a humidified environment was needed to offset  factors such as changes  in 
focal length through microscope expansion and contraction, the sensitivity of cells to small changes 
in  temperature, and changes  in media concentration due  to evaporation.  In  conjunction with  this 
setup, CO2  independent media was used, which was  found  to be  adequate  for non‐sensitive  cell 
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lines,  such  as MG63  and  A549,  however, more  sensitive  cell  types may  also  require  a  5%  CO2 
atmosphere to buffer the culture media over longer term studies. 
 
Figure 4.14: Stills from a movie of an MG63 cell cultured on tissue culture plastic within the 
microscope  incubator  chamber.  As  the  highlighted  cell  moves,  it  leaves  its  ‘toe’  behind 
(arrow, B.) The cell begins  to divide after 160 minutes  (E), and after 280 minutes  (H),  two 
cells begin to explore the surface.  
Live cell work  is also  important  for establishing differences between cell types and  is a convenient 
way  to determine  immediate cellular  response  to a model system.  Issues do arise with  the use of 
contrast agents needed  to  reveal  cells  against non‐transparent backgrounds. Cells on  transparent 
surfaces can be visualised by relatively harmless oblique light or phase contrast techniques. Various 
dyes  and  agents  have  been  used  to  provide  fluorescent  contrast  against  non‐transparent 
backgrounds, such as Molecular Probes™ CellTracker reagents and fluorescent beads, however these 
may  interfere with  cell  function. Use of green  fluorescent protein  (GFP)  through  transfection and 
expression  is becoming widespread, and has a number of advantages over vital dyes and markers, 
such as  the ability  to highlight  specific proteins and  the  continuation of  fluorescence of daughter 
cells so that whole populations can be marked. One disadvantage  is that GFPs may also affect cell 
behaviour,  sometimes  severely,  and  it  is  not  possible  to  know  if  the  GFP  transfection  will  last 
throughout cell generations in a long‐term experiment. 
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4.4 Construction of a microscope incubator 
An acrylic chamber with an aluminium frame was deigned and fabricated to enclose the stage and 
objectives of  the Olympus BX51 microscope  (see Figure 4.15 A and B). A 240 watt  fan heater was 
mounted on  the  left  inner wall of  the  chamber,  controlled by  an OMERON Proportional‐Integral‐
Derivative (PID) temperature controller attached to a temperature sensor placed near the centre of 
the microscope stage. Small water baths were placed at the bottom of the chamber to maintain a 
high humidity and decrease the rate of evaporation from the sample under culture. A separate stage 
heater  (Linkam, UK), also PID controlled, was used  to stabilise  the  temperature directly under  the 
sample. Two hinged doors, held closed using magnetic strips, provide easy access from the front of 
the chamber to the microscope stage and controls beneath. Insulating tape was used between the 
chamber  and microscope,  and  it was  found  that  the  chamber  reached  37°C  after  30 minutes  of 
heating, although the setup was typically  left to equilibrate  for at  least two hours before use. This 
reduced the likelihood of temperature related focal shifting during the initial period of observation. 
 
Figure  4.15: Microscope  chamber  design  (A  and B),  and petri  dish  chamber  (C)  for  dry objective 
observation. The acrylic chamber was designed to fit directly around the Olympus BX51 microscope. 
 
Wet objectives can be lowered directly into the media of an open culture vessel, but this technique 
introduces  a  high  risk  of  infection because  the  sample  remains open  to  the unfiltered  air  of  the 
chamber throughout the investigation. Use of an enclosed observation chamber reduces the risk of 
infection, and also permits the use of standard dry objectives. For this reason, a petri dish chamber 
was created for this purpose (see Figure 4.15 C). In this design, a submerged window was created in 
the  lid. The windows  rest directly on  the  sample  such  that  the distance between  the observation 
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window and the sample was reduced to a minimum to allow the objective a close approach, whilst 
maintaining adequate diffusion of media over  the sample. A shallow reservoir of media surrounds 
the observation window, permitting suitable gaseous exchange within the petri dish enclosure.  
 
4.5 Study: Microscopy of live cells on fibres 
Live  cell  microscopy  was  used  to  further  investigate  the  cellular  response  to  direct  culture  on 
electrospun fibres, and enabled the observation of examples of cell migration and mitosis. 
4.5.1 Materials and methods 
Electrospinning 
Electrospinning was carried out using the materials, methods and setup described in chapter 3. Two 
spinning  solutions were used. For  the  first  solution, 10%  (w/v) PMMA was dissolved  in DCM with 
50% (v/v) acetone added to  increase solution conductivity. For the second solution, 15% (w/v) PCL 
was dissolved  in DCM, with 10%  (v/v) acetone added  to  increase solution conductivity. The  fibres 
were produced by electrospinning horizontally with the needle electrode charged to 15kV and a flow 
rate  of  0.7ml/hr  onto  a  rotating  collector  at  a  distance  of  10cm.  The  spun  fibres were  directly 
removed onto sterile glass slides, in preparation for cell culture. A small random sample of the fibres 
was  taken  for  characterisation  using  SEM microscopy,  as  described  in  chapter  3.  Freeze  drying 
overnight was performed on all fibres to ensure removal of any remaining solvent contamination. 
PMMA and PCL film casting 
The PMMA and PCL solutions described above were cast onto glass slides by drop wise addition from 
a glass syringe. The cast solutions were allowed  to air dry, then subject to the same  freeze drying 
treatment  as  the electrospun  fibres. All  equipment was  sterilised by  autoclave before use,  and  a 
sterile field was maintained by use of a laminar flow hood.  
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Cell culture 
As for the previous studies, the glass slides covered by the fibres were placed in a bath of 70% (v/v) 
ethanol for 45 minutes to sterilise, and then rinsed three times  in PBS. SAOS‐2 cells were routinely 
cultured  in 75cm2 flasks using RPMI medium (Gibco, UK) supplemented with 10% (v/v) FBS and 1% 
(v/v)  antibiotic/antimycotic  (complete medium).  Initial  culture was  performed  in  75cm2  flasks  at 
37°C in a humidified atmosphere with 5% CO2. At 70% confluence, cells were detached using trypsin‐
EDTA,  and  cell  count  was  determined  by  haemocytometer.  Cells  were  re‐suspended  to  the 
appropriate  concentration  for  seeding  in  complete medium. The  cells were  seeded onto polymer 
films  at  a  density  of  20x103  cells/cm2  and  the  fibres  at  a  high  density  of  60x103cells/cm2  and 
incubated at 37°C, 5% CO2. 
Polymer film microscopy 
As in study 4.1, after 24 hours in culture, cells were fixed, stained and imaged on the PMMA and PCL 
films using both white and fluorescent light. 
Live cell observation 
The microscope chamber was heated  for at  least  two hours before use,  to allow  for  temperature 
equilibration. After 24 hours in culture, seeded fibre samples were transferred to a sterile petri dish 
observation  chamber and  complete medium was  replaced with CO2  independent medium  (Gibco, 
UK), supplemented with 10% (v/v) FBS and 1% (v/v) antibiotic/antimycotic. The observation chamber 
was then transferred to the Olympus BX51 microscope, and a time series was started, with  images 
taken every 5 minutes. High humidity was maintained  in the chamber throughout the  investigation 
to prevent media dehydration. 
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4.5.2 Results 
For  this  study,  it was beneficial  to use  fibres with  larger 
diameters  so  that  they  could  be  easily  visualised  in 
relation  to attached cells using oblique  light microscopy. 
As for the previous study, acetone was used as the agent 
to  increase  solution  conductivity.  The  average  fibre 
diameter for the 10% (w/v) PMMA spinning solution was 
2.9µm  ±  1.3µm  and  the  average  diameter  for  the  25% 
(w/v)  PCL  solution was  1.3µm  ±660nm. No  beads were 
observed  during  the  SEM  characterisation  for  the  10% 
(w/v)  PMMA  fibres,  however,  fibre  diameter  varied 
considerably. Large beads were found within the 25% (w/v) PCL fibres, and fibre diameter was seen 
to vary considerably throughout the sample (see Figure 4.17 B). 
 
 
Figure 4.17: SEM images of electrospun fibres. A = 10% (w/v) PMMA, B=25% (w/v) PCL. 
 
Similar  to  the PLLA  film  seen  in  study 4.1,  the PCL  film  solidified  into a visible bounded  structure 
when  cast onto  the glass  slide and air dried at  room  temperature. The PMMA  film dried without 
visible  boundaries  (see  Figure  4.18  A  and  C).  The  SAOS‐2  cells  attached  and  spread  on  both 
polymers, however, spreading was markedly increased for cells on the PMMA film in comparison to 
both the PCL film and PLLA film of study 4.1. As with the PLLA film, a number of rounded cells were 
also seen, some which had membrane blebbing, possibly indicating cellular distress. 
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Figure  4.16:  Average  fibre  and  bead 
diameters  for electrospun  fibres used  in 
cell  culture  (n=30  for  fibres,  n=10  for 
beads). 
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In the image series for SAOS‐2 cells cultured on the PMMA fibres it can be seen that most of the cells 
remain  rounded  and did not  spread. Migration, where observed, was  linear along  the  fibres  (see 
figure 4.19). Cells migrated along thicker fibres and were seen to switch from one fibre to another at 
the  junction where the two fibres crossed (see Figure 4.20).  In one case, migration from on top of 
the fibres, and down onto the glass slide below was seen for an SAOS‐2 cell cultured on PCL fibres 
(see Figure 4.21). Once  the cell had  fully spread onto  the glass slide,  it was seen  to migrate more 
rapidly  away  from  its  entry  point,  emphasising  that  the  fibres  restricted  cellular  migration  in 
comparison  to  the  flat  glass  and  polymer  substrates.  Cellular mitosis was  also  observed  on  the 
PMMA fibres (see figure 4.22), and typically, after cell division had taken place, both daughter cells 
would begin to migrate along the nearest fibres and away from the point of mitosis.  
 
Figure 4.18: Light microscopy images of SAOS2 cells cultured for 
24hrs  on  solvent  cast  PMMA  and  PCL  films.  The  brightfield 
images (A, C) use polarised light to reveal the crystal boundaries 
and  rounded  cells  on  the  surface; where  as  the  fluorescence 
images (B, D) reveals cell spreading. 
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Figure  4.19:  SAOS‐2  cells  on  10%  (w/v)  PMMA  fibres.  Each  image  in  the  series  A  to  H  is 
separated by a 10 minute time  interval and has been taken from a  larger time series. Contrast 
and  brightness  have  been  enhanced,  and  false  colour  added  to  highlight  the migrating  cell. 
Although many of the cells remain rounded on top of the PMMA fibres, a few cells were seen to 
migrate along the fibres. The migrating cell (red)  is seen to move approximately 50µm along a 
large fibre over a period of 70 minutes. The surrounding cells remain stationary, most likely due 
to an inability to establish focal adhesions suitable for migration. 
 
 
Figure 4.20: SAOS‐2 cells on 10% (w/v) PMMA fibres. The time series depicts another migrating 
cell, highlighted in red, moving between two fibres.  
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Figure 4.21: SAOS‐2 cells on 25% (w/v) PCL fibres. This time series captures the final 30 minutes 
of cell migration from being rounded, above the PCL fibres (highlighted  in red) to spreading on 
the glass slide below (highlighted in yellow). After this, the cell was seen to move off to towards 
the top right of the image.  
 
 
Figure 4.22: SAOS‐2 cells on 10% (w/v) PMMA fibres. These two time series (A to D and E to H) 
depict cells undergoing mitosis  (highlighted  in red) whilst attached to the PMMA  fibres.  In the 
first sequence (A to D), both daughter cells migrate along fibres and towards the left side of the 
image,  the  first  cell  pushing  the  obstructing  cell  out  of  the way  as  it moves.  In  the  second 
sequence (E to H), the daughter cell on the right continues to move to the right, away from its 
sister.  
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4.5.3 Discussion 
Time  series  observation  of  live  cells  in  culture  on  the  fibres  confirmed  that most  cells  remained 
rounded and stationary, although a number of examples of migration along and between fibres were 
seen, as well as examples of mitosis – although daughter cells remained rounded after moving away 
from  the  site  of  mitosis.  Larger  diameter  fibres  were  chosen  (between  1µm  and  3µm)  to  aid 
visualisation under  lower magnification so that wider  fields of view could be observed. The typical 
response  of  cells  to  2D  culture  substrates,  such  as  tissue  culture  plastic  and  glass has  also  been 
observed using  the same heated chamber setup and similar  techniques  (see Appendix, Figure 7.5) 
and cells were found to behave normally, spreading and migrating as expected.  
It  is expected  that  cell behaviour within  three dimensional  (3D)  constructs  should be different  to 
culture on  flat  surfaces  (147;191).  Spreading  and  elongation  is  a wound healing  response,  and  is 
naturally diminished by the removal of the ability to form the  larger  focal adhesions  found  in cells 
cultured on flat surfaces.  In this study, the PMMA fibres, although of  larger diameter, were spaced 
such  that  focal adhesion growth was  restricted  to  individual  fibres and not spread across multiple 
fibres.  It may be that  if the packing density was  increased so that  fibres  lay side by side to form a 
more continuous sheet, cell spreading and migration would be enhanced. Cells bind specifically to 
ECM  components  (192),  and  it  has  previously  been  found  that  cell  spreading  and migration  is 
reduced on unmodified polymers such as those used in these studies, and that modifications which 
encourage  the  adsorption  of  ECM  proteins  to  the  scaffold  surface  can  increase  cell  binding, 
spreading and migration through the scaffolds (193). 
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4.6 Cell migration chamber prototype 
It  is difficult  to  assess  the migration of  cells within  a  scaffold. Histology  is  a powerful  technique, 
commonly used to determine cell penetration and the production of ECM within porous structures, 
however, it is time consuming to perform and requiring fixation, embedding, sectioning, staining and 
microscopy examination before any measure of cell penetration can be reached. Techniques such as 
micro‐CT (193) offers a sophisticated alternative, but remain costly and time consuming to perform. 
It would be useful to be able to evaluate the propensity of different scaffold materials to enhance or 
restrict  cell  migration.  Assays,  such  as  the  Boyden  chamber  (194),  can  be  used  to  measure 
chemotaxis  (the rate of cell migration towards or away  from a chemical signal) and hapotaxis  (the 
migration up a gradient of extracellular matrix‐bound chemoattractants). Most assays employ thin 
micro‐perforated films through which cells migrate to reach a specific chemoattractant. In this way, 
both  the  effectiveness of  certain  chemoattractants  as well  as  the  ability of  cells  to migrate  after 
being  subjected  to  specific  conditions  can  be  investigated.  By  adapting  the  standard  Boyden 
chamber  assay  to  include  a  scaffold  between  two  porous membranes,  it  should  be  possible  to 
measure the rate of migration of cells through this scaffold. 
 
Figure 4.23: Schematic of a prototype  for measuring  the  rate of migration of attachment 
dependant cells  from an upper chamber, down  through a scaffold,  to a  lower membrane. 
Haptotaxis encourages the cells to migrate up an increasing gradient of chemoattractant, for 
example, a coating of ECM proteins diffusing from the bottom of the chamber well. 
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As shown  in Figure 4.23, a gradient of chemoattractant draws cells, seeded onto an upper porous 
membrane, down  through a  scaffold onto  the  lower membrane. After a predetermined period  in 
culture,  the  cells  attached  to  the  upper  and  lower  membranes  can  be  stained,  visualised  and 
counted under a microscope to give an indication of the rate of migration through the scaffold. For 
this  to  be  successful,  the  media  must  be  devoid  of  ECM  proteins  and  of  the  particular 
chemoattractant so that the effect will not be blocked. It is possible that cells will prefer to migrate 
down  around  the  flat  chamber  walls  instead  of  through  the  scaffold.  To  reduce  this  risk,  the 
diameter of the upper chamber is significantly smaller than the diameter of the chamber containing 
the scaffold, such that an overhang is created, however, further preventative measures may need to 
be sought.  
 
 
Figure  4.24:  Exploded  CAD  model  of  the  prototype 
scaffold migration  chamber, designed  to  fit within  the 
well  of  a  typical  24‐well  plate.  The  lower  chamber, 
spacer  ring  and  upper  chamber  are  fabricated  from 
polycarbonate  rod  and  the  locking  ring,  threaded  into 
the  top  of  the  chamber  is  fabricated  in  brass.  All 
materials  are  suitable  for  sterilisation by  immersion  in 
ethanol and will withstand repeated use in cell culture.  
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Computer aided design  (CAD) was used  to  specify  the dimensions of  the chambers and provide a 
model for manufacture (see Figure 4.24). From these specifications prototypes have been fabricated 
(see Figure 4.25), and a protocol for initial testing and development is described in the Appendix (see 
Appendix,  Protocol  7.1:  Scaffold  Migration  Chamber  –  a  protocol  for  initial  testing).  Further 
development of this assay is on‐going within the group. 
 
 
Figure 4.25: Photograph  showing  the  fabricated prototype 
scaffold migration  chambers within  the  24‐well  plate  (A), 
and  a  dismantled  chamber  (B),  separated  into  its 
component  parts.  From  left  to  right:  the  locking  ring,  top 
chamber, spacer ring and lower chamber. 
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4.7 Surface modification of electrospun fibres 
The  previous  studies  in  this  chapter  revealed  that  cells  attached  and  survived when  cultured  on 
untreated polymer fibres, although many remained balled and cell migration within the scaffold was 
limited. As detailed in chapter 1, it is well understood that cells bind to synthetic materials indirectly, 
via proteins adsorbed at  the material  surface.  It  is beneficial  to  tailor  the  surface of a  scaffold  to 
adsorb  a  specific  selection  of  the  proteins  present  in  the  culture media  –  specifically,  the  ECM 
integrin  binding  proteins,  including  fibronectin  and  vitronectin.  If  adsorbed  in  sufficient  density, 
these proteins bind and encourage the clustering of integrins at the cell membrane, which together 
form the foundations for a focal adhesion site which assembles on the inside of the cell membrane. 
It  is  the size of these  focal adhesion complexes that govern a cell’s ability  to spread and mobilise. 
The development of focal adhesions from different integrin binding subunits also regulates many cell 
processes  through  a  cascade  of  signalling  activity  directed  towards  the  cell  nucleus.  It  is widely 
accepted  that  the differences  in  surface  chemistry,  free  surface energy  and  the nano  and micro‐
topology of the scaffold material select which of the proteins competitively adsorb onto the surface, 
and whether  the adsorbed  conformation binds  integrin  receptors  (195;196). For  fibrous  scaffolds, 
modifying surface chemistry and  fibre diameter can be used  to modify protein binding and  in  this 
way modify the subsequent cellular response. 
 
4.8 Study: Protein adsorption onto PMMA electrospun fibres  
To  investigate  the effects of  fibre diameter on protein adsorption, PMMA  fibres of three different 
diameters were  electrospun  and  exposed  to different  treatments  to  improve  their hydrophilicity. 
The  relative adsorption of Albumin and FBS proteins onto  the surface of  the  fibres was measured 
using a commercially available total protein assay kit.  
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4.8.1 Materials and methods 
Electrospinning 
Optimised  parameters were  selected  to  produce  fibres with  a  uniform  diameter.  Three  spinning 
solutions were chosen to give different fibre diameters –  5% (w/v) PMMA was dissolved in 50% (v/v) 
DMF  in DCM and spun at 14kV with a feed rate of 0.6ml/hr, 8% (w/v) PMMA was dissolved  in 30% 
(v/v) DMF in DCM and spun at 15kV with a feed rate of 2ml/hr, and 14% (w/v) PMMA was dissolved 
in 30% (v/v) DMF in DCM and spun at 17kV with a feed rate of 5ml/hr. The fibres were produced by 
electrospinning horizontally with a focusing electrode placed behind a multiple nozzle setup to focus 
the electrostatic  field. Fibres were collected at a distance of 15cm onto a slowly rotating collector 
covered with  aluminium  gauze  that  randomised  fibre orientation. A  small  random  sample of  the 
fibres was taken for characterisation using SEM microscopy, as described in chapter 3. Freeze drying 
of the  fibres was performed overnight to ensure removal of any remaining solvent contamination. 
The fabric was cut and weighed into 10mg strips for subsequent handling and processing.  
Treatments 
Plasma‐O2: The fabric strips were placed  into the chamber of a plasma‐oxidiser (GALA Instruments, 
Germany,  200watts,  40kHz)  and  secured  using  an  aluminium mesh.  The  air  in  the  chamber was 
replaced with O2 at 0.2mBar, and after 5 minutes, 70 watts of plasma discharge was applied to the 
fabric strips for 60 seconds. Low pressure O2 was maintained for the following 10 minutes to ensure 
surface  radicals bonded with oxygen, and  the process was  repeated with  the samples  reversed  to 
evenly treat both sides. Finally, the fabric strips were removed and placed directly into dH2O to slow 
the degradation of the treatment (197), and used within following 24hrs. 
 
HCl: The  fabric  strips were  immersed directly  into concentrated  (11.65‐M) HCl  for 5 minutes with 
gentle  agitation  and manipulated  using  poly(tetrafluoroethylene)  forceps.  The  fabric  strips were 
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then placed  into 70% ethanol  in dH2O  for 10 minutes  for  the  initial  rinse,  followed by  rinsing  five 
times in copious amounts of dH2O for 5 minutes per wash to remove the remaining HCl and ensure 
the was solution was pH neutral. Samples were kept  in dH2O and used within the  following 24hrs. 
Samples were air dried for separate observation under SEM, to determine the extent of degradation 
of the polymer at the surface. 
 
Wetting of the untreated fabric:  Control samples were wet by placing in 70% ethanol in dH2O under 
vacuum for 30 minutes to ensure air bubbles were fully removed from the fibre surface. The samples 
were then washed three times in PBS to remove ethanol before use. 
Measurement of ζ‐potential 
To determine the  ζ‐potential of the electrospun fabric, an electrokinetic analyser  (EKA, Anton Paar 
KG, Graz, Austria) was used, which generated results based on the streaming potential method. Time 
and pH‐dependant ζ‐potential measurements were performed in 1x10‐3M KCl supporting electrolyte 
solution, whilst varying  the pH of  the solution with either 0.1M HCL or 0.1M KOH using a  remote 
titration unit (RTU, Anton Paar KG, Graz, Austria) at a constant temperature of 20° C. During analysis 
samples were placed into a flat chamber which held a section of fabric 25mm x 50mm held taught so 
that electrolyte could be streamed over the fabric.  
Protein adsorption assay 
 Albumin was added to PBS at a concentration of 35mg/ml. FBS was used at a concentration of 20% 
(v/v) in PBS. Two strips of fabric (20mg in total) were placed into each well of a 24 well plate, with a 
separate plate for each fibre diameter. For each protein solution, 1ml was added to each well. PBS 
without protein was used  for  the  control, with  each  sample  repeated  in  triplicate,  and  complete 
assay independently repeated three times. The plates were incubated for 6 hours at 37°C to permit 
sufficient  adsorption.  After  this  time,  samples were  transferred  to  clean well  plates  and washed 
three times in PBS at 5 minutes intervals. The final wash was removed and 300µl of 2% SDS (w/v)  in 
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dH2O was added to each well and  left overnight to detach proteins. Total protein content of these 
solutions was measured using a commercially available kit  (BCA™ Protein Assay Kit 23227, Pierce, 
Rockford, IL). Briefly, 25µl of adsorbed protein solution was taken in triplicate from each sample and 
transferred to wells of a 96 well plate. A series of graded albumin standards were created and added 
to the 96 well plate for direct comparison. 200µl of working reagent was added to each well and the 
plate was agitated to mix the solutions. The plate was incubated at 37°C for 30 minutes and then left 
to  cool  at  room  temperature. Absorbance was measured using  a plate  reader  at 595nm. Protein 
concentration was calibrated by reference to a curve generated from the graded albumin standards.  
4.8.2 Results 
The  average  fibre  diameters  for  the  different  fibres  fabricated  are  given  in  table  4.1.  The 
electrospinning  parameters  for  these  fibres were  optimised,  such  that  the  fibres  produced were 
relatively uniform in diameter and there were no large beads found amongst the fibres. 
 
PMMA concentration  Average fibre diameter 
5% (w/v) PMMA  800nm ± 100nm 
8% (w/v) PMMA  1.3µm ± 0.1µm 
14% (w/v) PMMA  2.7µm ± 0.2µm 
Table 4.1: Fibre diameter in relation to PMMA concentration. 
 
In  the  untreated  state,  PMMA  is  recognised  to  have  a  relatively  low  surface  energy  and  low 
wetability  (see  figure  4.26).  Both  the  acid  pre‐treatment  and  plasma‐oxidisation  were  found  to 
increase the wettability of the surfaces, such that when strips of fabric were dipped into water, they 
became wet as water wicked up  into the fabric at a  fast rate.  In contrast, untreated  fibres did not 
interact with water and strips of  fabric would  float at the surface and remain dry when  immersed 
under water.  Investigating the surface contact angle of water by use of the sessile drop technique 
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was considered but dismissed as this technique measures the water contact angle on  flat surfaces 
and cannot  reliably  transfer to the  three‐dimensional variable  topography of  the nanofibre  fabrics 
studied.  Instead,  measurements  of  Ζ  potential,  which  have  been  found  to  be  indicative  of 
hydrophobicity (198), were gathered. 
 
 
Figure 4.26: 8% (w/v) PMMA fibres with dH2O droplet suspended above 
the  fabric.  (A)  From  above.  (B)  Side  profile.  In  the  untreated  state, 
PMMA  fibres  are  relatively  hydrophobic,  as  indicated  by  the  high 
contact  angle  the  water  droplet maintains  on  the  fibres.  This  actual 
hydrophobicity  is hard to determine, due to the effects of topology on 
the water droplet contact angle. 
 
 
Plasma  treatment:  When  a material  surface  is  treated  with  O2  plasma,  polar  functional  groups 
containing oxygen are introduced into its surface, increasing the free surface energy and wettability 
(199;200).  In a study by Chai et al, the amount of oxygen  introduced at the surface of PMMA was 
found to increase rapidly with treatment time, from 25.5% to 28.5%, during the first five seconds of 
treatment, and more slowly thereafter, reaching 30% after 50 seconds of plasma‐O2 exposure(198). 
Through use of X‐ray photoelectron spectroscopy  in  the  same study,  they elucidated how  surface 
chemistry was altered. Free  radicals were  thought  to be generated along  the PMMA molecule by 
atomic oxygen abstracting hydrogen from the available C‐H bonds. Through many different schemas, 
active  species  from  the  oxygen  plasma  environment  coupled with  the  free  radicals  to  form  new 
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carboxyl,  carbonyl  and  carbonate  groups.  It was  found  that  an  increase  in  surface bound oxygen 
corresponded to a negative  increase  in  ζ‐potential  (to  ‐48.5mV after 50 seconds of treatment) and 
an equivalent increase in wettability  measured by a decreased water contact angle (from 70° to 51° 
after 50 seconds of treatment). The increase in wettability was attributed to the altered charge state 
and dissociation of polar  functional  groups when  the  treated material was  in  contact with  liquid, 
which corresponded with the ζ potential measurements observed. 
 
Ζeta‐potential: When measuring the ζ‐potential of the PMMA fibres, in most cases they proved to be 
too  brittle  to  resist  the  forces  generated  by  the  fast  flow  rate  required  and  the  fabric  tore, 
invalidating the results. Results were obtained for untreated and plasma‐O2 treated 8% (w/v) PMMA, 
however, these displayed a significant  instability  (see  figure 4.27), preventing  thorough analysis.  It 
was  determined  that  that  the  ζ‐potential  was  not  constant  and  varied  considerably  over  the 
measurement time. This may have been due to changes in surface chemistry arising because of the 
streaming  or  because  of  the  gradual  breakdown  of  the  fibres  (some  fibrous  residue was  found 
circulating  after measurements had been  taken).  Swelling of  the  fibres was  also observed, which 
increased the resistance to streaming, altering the results. 
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A  Initial change in zeta-potential of untreated 
8% (w/v) PMMA fibres over time
-40
-38
-36
-34
-32
-30
-28
-26
-24
-22
-20
0 200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800
Time steps in 5 second intervals
Ze
ta
 P
ot
en
tia
l (
m
V)
 
 
B 
Comparrison of zeta-potential/pH between untreated 
and plasma treated 8% (w/v) PMMA fibres
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Figure 4.27: Graphs depicting the ζ potential of 8% (w/v) PMMA fibres, against time 
and  pH measured  using  the  electrolyte  streaming  technique.  (A)  The  time  series 
data, taken over 2¼ hours, reveals that the negative ζ potential of untreated PMMA 
decreases,  indicating  instability  in  the  surface chemistry.  (B) This  instability  is also 
evident in the measurement of ζ potential against pH, as shown by the presence of 
peaks at the midpoint of the curve and no obvious plateau as the pH rises to eleven, 
indicating that the  ζ‐potential of the  fibres continues to change over the period of 
measurement. 
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HCL treatment: The effects of acid pre‐treatment of poly(glycolic acid) (PGA) electrospun fibres has 
been  investigated  previously,  and  it was  found  that  the  acid  hydrolysed  the  surface  of  the  PGA 
fibres, increasing their hydrophilicity without causing a significant reduction in fibre diameter (201). 
The  surface  hydrolysis  of  ester  bonds  exposes  carboxylic  acid  and  alcohol  groups,  which  may 
increase the selective adsorption of  integrin binding proteins such as vitronectin that competitively 
bind  to hydrophilic  surfaces  (see  chapter  1).  It  is  expected  that  the HCl pre‐treatment of PMMA 
fibres increases the wettabilty in a similar way, through hydrolysis of the pendant ester group (202), 
leaving the polymer backbone and the bulk properties of the polymer  intact. SEM imaging of these 
fibres  found  no  discernable  change  in  surface  structure,  indicating  that  the  effects  of  the  acid 
treatment was restricted to the outer layer of the fibre surface (see figure 4.28).  
A  B
Figure  4.28:  The  images  depict  electrospun  fibres  spun  from  8%  (w/v)  PMMA  solution,  and 
immersed  in concentrated HCl for 5 minutes at room temperature. No obvious degradation of 
the surface of the PMMA fibres was found, indicating that only the surface and not the bulk of 
the polymer had been affected by acid pre‐treatment. Scale bars = 1µm.  
 
Similar treatments have also been used elsewhere to  increase the hydrophilicity of other polymers 
for use in cell culture. In one such treatment, poly(glycolic acid) was exposed to NaOH which led to 
the creation of carboxylic acid and hydroxyl groups through hydrolysis at the surface (203). Strong 
alkali  treatments  can  significantly degrade polymers and  it  is also difficult  to  remove  the  residual 
cytotoxic alkali. However, mild alkali  treatments may not be  sufficient  to hydrolyse  the surface of 
hydrophobic polymers  in a  suitable  time  frame, and one method  to  improve  the effectiveness of 
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weak  alkali  treatments  is  to  include  a wetting  agent  such  as  ethanol.  This  assists  the  hydroxide 
neucleophilic attack on  the ester bond, and was  found  to  improve  the hydrophilicity and  surface 
energy of PLLA significantly (204). Replicating this treatment for the PMMA fibres was not successful. 
When the strips of PMMA fabric were placed into a solution of 0.25M NaOH in dH2O and mixed with 
ethanol (1:1),  it was found that the fibres degraded significantly, such that the fabric disintegrated 
completely after a 10 minute exposure. 
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Figure 4.29: Graph to relate the amount of protein adsorbed with the surface treatment 
of  different  diameter  PMMA  fibres.  Albumin  adsorbed  in  higher  quantities  to  all  fibre 
diameters and surface treatments. This is likely to be because the albumin solution was of 
higher protein concentration than the FBS serum. The adsorption pattern of albumin and 
serum was equivalent  for all scaffolds. Protein adsorbed  in significantly greater quantity 
on  the plasma  treated  (5%  (w/v) PMMA) and 1.3µm diameter  (8%  (w/v) PMMA)  fibres, 
but in lower quantities on the 2.7µm diameter fibres (14% (w/v) PMMA). Conversely, the 
HCl  treatment was  less effective at  increasing protein adsorption  for  the  smaller  fibres, 
but  increased protein adsorption  to  the  larger 2.7µm diameter  fibres. Error bars depict 
standard deviation (n=3). 
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Total  Protein  adsorption:  The  total  protein  assay  revealed  that  all  samples,  independent  of 
treatment and  fibre diameter, adsorbed  significant amounts of protein  (see  figures 4.29, 4.30).  It 
was  thought  that protein  adsorption would be  increased on  the  smaller diameter  fibres  due  the 
relative  increase  in  surface  area  they  presented.  This  effect  has  been  observed  elsewhere, with 
nanofibrous scaffolds found to adsorb up to four times more serum protein than scaffolds with solid 
pore walls (193).  
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Figure 4.30: A different  representation of  the  same  results  to highlight  the effect of  fibre 
diameter  on  protein  adsorption.  It  can  be  seen  that,  for  the  untreated  fibres,  protein 
adsorption  was  reduced  on  the  smaller  0.8µm  diameter  (5%  (w/v)  PMMA)  fibres,  but 
equivalent  for  the  larger  diameter  fibres.  Plasma  treatment  significantly  enhanced 
adsorption  on  the  1.3µm  diameter  8%  (w/v)  PMMA  fibres,  but  HCl  treatment  reduced 
absorption  relative  to  the  untreated  fibres.  In  contrast,  plasma  treatment  reduced 
adsorption to the  larger 2.7µm diameter 14% (w/v) PMMA  fibres, where as HCl treatment 
increases adsorption relative to untreated fibres. Error bars depict standard deviation (n=3). 
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This effect was not observed for the fibre diameters investigated, and the smaller 800nm fibres were 
found to adsorb the same amount or less albumin and serum protein than the same mass of fibres 
of  larger diameter. Protein was  found to adsorb  in higher quantities on the plasma treated 800nm 
and 1.3µm diameter fibres, but protein adsorption to the plasma treated 2.7µm diameter fibres was 
reduced  (see  figure  4.30).  Conversely,  the  HCl  treated  2.7µm  diameter  fibres  adsorbed  greater 
amounts  of  protein,  and  adsorption  for  the  smaller  HCl  treated  fibres  was  equivalent  to  the 
untreated surface. This effect suggests that the 2.7µm diameter fibres were enhanced through HCl 
treatment.  This  result  is  unexplained  and  may  be  due  to  uncontrolled  variability  in  the  fibre 
fabrication or surface treatments. Swelling effects were visually evident for the larger fibres, and this 
may  change  protein  adsorption.  These  effects  need  further  characterisation.  Also,  the  2.7µm 
diameter fibres were spun at higher flow rates and may have arrived wet at the collector, forming a 
dense inter‐joined fibre network instead of individual fibres.  
4.8.3 Discussion 
The  surface  chemistry,  and  in  particular  the  free  surface  energy  and  hydrophilicity  of  a material 
influence  the  selective  adsorption  of  proteins  important  to  cell  function  (195).  Cells  sense  their 
environment indirectly through the binding of integrin receptors to ECM proteins adsorbed onto the 
surrounding materials. It is the availability and density of presentation of the particular binding sites 
found  in  these  ECM  proteins  that  influences  integrin  clustering  and  modulates  focal  adhesion 
development within  the  cell  –  important  for many  intracellular  processes  including  attachment, 
spreading, migration  and  proliferation  as  well  as  intracellular  signalling,  differentiation  and  up‐
regulation of protein synthesis. The process of focal adhesion formation,  its effects and the role of 
surface chemistry in selectively binding ECM proteins is described more extensively in the literature 
review (chapter 1). 
 
The treatments resulted  in fabrics of greater hydrophilicity, which was seen by the rapid uptake of 
water in comparison with the untreated fabric which repelled water droplets (see figure 4.26). It was 
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decided that the surface topology invalidated direct measurement of the wettability through use of 
the  sessile  drop  technique.  Instead,  an  attempt was made  to measure  the  zeta  potential  of  the 
fibres, as this has been previously shown to correspond to the hydrophilicity of PMMA. Measuring 
the  zeta‐potential  failed  due  to  swelling  and  breakdown  of  the  fibres  invalidating  the  results. 
Establishing a suitable method to measure the degree of wettability of these nanofibrous materials 
is an important consideration for future studies.  
 
Protein  adsorption  on  the  fibres  was  mediated  by  the  different  treatments.  Both  treatments 
increased  protein  adsorption  onto  the  smaller  800nm  diameter  fibres,  and  Plasma  oxidisation 
significantly  increased  protein  adsorption  on  both  the  800nm  and  1.3µm  diameter  fibres  in 
comparison  to  untreated  fibres  (see  figure  4.29).  This  effect  was  for  both  albumin  and  serum 
proteins and is not fully understood. It may be that increased hydrophilicity increased the swelling of 
the  fibres,  resulting  in  increased  adsorption  capability within  the  fabric.  Plasma  treatment  led  to 
significantly  less protein adsorption on  the  larger 2.7µm diameter  fibres.  It  is not understood why 
this  occurred,  and  further  investigation  is  required.  It  could  be  that  proteins  adsorbed  more 
transiently  onto  these  fibres  and  were  removed  from  the  fabric  by  the  washing  step  prior  to 
measurement. It may also be due to factors such as variability in fabrication which led to more inter‐
joined  fibres and different swelling and protein adsorption characteristics  in relation to changes  in 
surface hydrophilicity. 
 
Elsewhere,  increases  in  the  free  surface  energy  and  wettability  of  polymers  through  plasma 
modification has been found to enhance cell attachment (205), likely due to the selective binding of 
ECM  proteins.  Through  measurement,  it  was  found  that  an  intermediate  surface  energy  and 
hydrophilicity led to the greatest number of attached cells (206), indicating that the extent of plasma 
treatment  can be optimised within  a mid‐range  that encourages  competitive protein binding  and 
active conformations appropriate for cell adhesion. It is suggested that future studies investigate the 
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competitive binding of ECM proteins over non‐integrin bound proteins such as albumin in relation to 
the degree of wettability conferred to a surface.  
 
4.9 Fibrous scaffold design tailored to cell type  
Adhesion and spreading is a prerequisite for the viability (207) and proliferation (208) of anchorage 
dependant cells, however, different cell phenotypes have different  requirements  in  respect  to  the 
degree of binding to the extracellular matrix. Through the creation of scaffolds that mimic the cues 
that  cells  receive  in  native  tissue,  scaffold  design  can  be  tailored  to match  the  requirements  of 
particular cell types. 
Fibroblasts  fare  better  on  larger  diameter  fibres  (2‐30µm),  and  if  the  substrate  permits  the 
formation of  larger  focal adhesions,  the cells can develop extensive cytoskeletons  that permit  the 
traversal of  large gaps. Using a novel “walk the plank”  investigation, fibroblasts were cultured next 
to  suspended  fibre bundles  such  that, as  they proliferated,  they were  forced  to migrate onto  the 
fibres  (209).  It was  found  that  a minimum  fibre  bundle  diameter  of  10µm was  needed  for  cell 
migration on both poly L‐lactic acid and polystyrene fibres. Cell aggregates were able to span gaps of 
up to 200µm between fibres after 14 days  in culture and cell sheets readily bridged gaps of 100µm 
between fibres. This ability to span gaps  is  likely to be a cell phenotype specific response. A similar 
study by the same authors found that HaCat cells (a keratinocyte cell line) could only span gaps of up 
to 80µm  (210).  In a  separate  study, NIH 3T3  fibroblasts  cultured on aligned electrospun poly(D.L‐
lactic‐co‐glycolic acid) fibres from 140nm to 3.6µm in diameter were found to increase in spreading 
area and aspect ratio with fibre diameter and orientation, although little difference was found in cell 
density between the different diameter fibre meshes after 14 days in culture (211). The cells aligned 
along  the 3.6µm diameter  fibres.  It was  thought  that  the  sub‐micron diameter  fibres undermined 
the cell spreading by limiting the size of focal adhesion formation.  
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Bone  cells,  like  fibroblasts,  also  fare  better when  attached  to  larger  diameter  fibres.   MC3T3‐E1 
mouse  calvaria  derived  osteoprogenitor  cells  cultured  on  electrospun  poly(lactic  acid)  fibres  of 
diameters from 250nm to 2.1µm and were found to increase in proliferation rate with fibre diameter 
(212).  With  the  osteogenic  factors  β‐glycerophosphate  and  L‐ascorbate‐2‐phosphate  added, 
proliferation rate on the  fibres  increased and, after 14 days  in culture, cell density was greater on 
the 2.1µm diameter fibres than for cells cultured on spin‐coated flat control surfaces – thought to be 
due to the cells penetrating  into and proliferating  inside the scaffold. The smaller 140nm diameter 
fibre  scaffolds  restricted  cellular  infiltration,  suggesting  the  use  of  fibre  diameter  to  control 
migration.  Cells  cultured  on  the  larger  2.1µm  diameter  fibres  displayed  greater  elongation  and 
contact guidance along the fibres.  
Conversely, chondrocytes prefer to be cultured  in an environment that precludes the  formation of 
large focal adhesion and a developed cytoskeleton. Chondrocytes cultured for 28 days on nanofibres 
500‐900nm  in  diameter  were  found  to  maintain  a  rounded  morphology  and  express  more 
glycosaminoglycan,  collagen  II,  collagen  IX,  aggrecan  and  cartilage  proteoglycan  link  protein  in 
comparison  to  chondrocytes  cultured on microfibers 15‐20µm  in diameter  (213).  It  is known  that 
chondrocytes  dedifferentiate  into  fibroblast‐like  cells when  placed  into  culture  on  flat  substrates 
(45) and maintain their phenotype when cultured in gels (214).  It is thought that the cells gradually 
dedifferentiated on  the microfibers, displaying  large organised stress  fibres and  forming sheet‐like 
aggregates between  fibres.  In contrast,  in culture on  the nanofibres  the  chondrocytes maintained 
dense actin microfilaments distributed in a punctuate manner at the peripheral cortex of the cell – 
similar to the cytoskeletal organisation found in native chondrocytes – with no stress fibres formed 
in the cytoplasm. 
 
When  serum  is  removed  and  the  fibres  are  coated  with  ECM matrix,  cells  tend  to  attach  and 
proliferate  in  greater  number  on  smaller  diameter  fibres.  Electrospun  composite  fibres  of  40% 
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poly(glycolic  acid)  and  60%  collagen  were  electrospun  such  aligned  fibres  200µm  apart  were 
deposited onto cell‐resistant surfaces which prevented cell‐bridging between fibres in culture (215). 
Fibroblasts cultured on  these  fibres  in serum  free media  for 1 hr were  found  to adhere  in greater 
number and were more elongated on 500nm diameter  fibres  in  comparison  to  larger 3‐5µm and 
10µm  fibres. The  increased elongation on smaller  fibres  is  likely due to the  formation of optimally 
sized focal adhesions constrained within the 500nm diameter widths of the fibres.  
Some cell types modify their behaviour  in  interesting ways, directed by the diameter of fibres that 
they  attach  to.  Neural  stem  cells  were  found  to  differentiate,  proliferate,  spread  and  migrate 
differently on different diameter electrospun laminin coated polyethersulfone fibres (216). In serum 
free media,  cell proliferation,  spreading  and migration were  found  to decrease  as  fibre diameter 
increased  from  283nm  to  1.4µm. With  1%  serum,  the  cells  spread  across  the  283nm  fibres  and 
assumed glial cell shapes, differentiating  into oligodendrocytes, whereas  they elongated along  the 
larger 749nm and 1.4µm diameter fibres and preferentially differentiated into neuronal lineage. 
Scaffold architecture is also important to the macroscale properties of the resulting tissue produced. 
Meniscal  fibrochondrocytes  and  mesenchymal  stem  cells  were  cultured  on  aligned  electrospun 
nanofibre  scaffolds  to  direct  tissue  growth  and  organisation  (217).  The  resulting  scaffolds  were 
found to have significantly better mechanical properties independent of constituents, in comparison 
to  cells  cultured  on  randomly  aligned  fibre  scaffolds.  The  aligned  scaffold  still  only  approached 
~20MPa, a value ~1/10th  to ~1/3rd  the  strength of native  tissue after  ten weeks  in  culture.  It was 
thought that mechanical conditioning (the application of varying tension force) during culture would 
improve the mechanical properties of the tissue further. 
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4.10 Conclusions 
Attachment,  spreading, migration  and mitosis  are  key markers  of  cell  viability  on  flat  2D  tissue 
culture substrates. In this chapter, initial observations of cellular response to the cast polymer films 
and the fibrous electrospun scaffolds were documented, and  it was found that cells attached to all 
types of surface, however, their spreading, migration and mitosis was reduced for the PMMA, PLLA 
and PCL polymers investigated. For the cast polymer films, both rounded and spread cells were seen, 
although  the proportion of  rounded  cells was  greater  than  typically  found  in  cultures on glass or 
tissue culture plastic. For the fibrous scaffolds, cells were seen to migrate along and between fibres, 
but many remained rounded and stationary. Where fibres were densely packed, cells were seen to 
spread  across  multiple  fibres,  but  not  penetrate  down  into  the  scaffold.  Alternatively,  cells 
penetrated into scaffolds where fibres were loosely packed, but remained balled and only elongated 
along  fibres of  larger diameter. For these reasons,  it  is considered that fibre diameter and packing 
density are key factors to consider when engineering polymer scaffolds for use in cell culture. Choice 
of  polymer  is  also  important,  and  SEM  imaging  revealed  that  SAOS‐2  cells  appear  to  have 
internalised  and  degraded  PLLA  fibres,  indicating  that  cell  activity  may  locally  enhance  the 
biodegradation  of  PLLA  scaffolds  (see  Figure  4.10).  The  investigations  performed  in  this  chapter 
looked at bone cell attachment and response to electrospun fibres. From the literature it is apparent 
that this cell type tends to prefer larger diameter fibres (2‐30µm in diameter) such that larger focal 
adhesion can be established. Culture on smaller diameter fibres restricts the development of the cell 
cytoskeleton, which  reduced  cell  spreading and migration. Use of nanofibres  to  restrict migration 
could be used to create a barrier to cell penetration, or selectively partition a scaffold between cells 
of different types that have different sensitivities to fibre diameter.  
 
These  studies  investigate  cellular  attachment  to  unmodified  polymer  scaffolds,  relying  on  the 
adsorption of the relevant proteins from the media to provide binding sites for cell attachment and 
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migration. It is likely that these scaffolds did not bind a sufficient quantity of these proteins, and this 
may have played a part  in  reducing  cell  spreading and migration  throughout  the  scaffold.  Simple 
surface treatments, such as plasma oxidisation and acid enhanced hydrolysis of the fibre surface can 
be used to increase hydrophilicity, enhancing the selective binding of these ECM proteins. Binding of 
these  specific  ECM  proteins  can  be  enhanced  through  surface modification  and  changes  to  the 
polymer  structure  to modify  the  free  surface  energy  (193),  although,  as  the  final  study  in  this 
chapter portrayed, factors such as scaffold and treatment variability can complicate the optimisation 
of the surface chemistry to recruit ECM proteins. Alternatively, specific binding sites, such as RGD, 
can be  directly  grafted onto  the  fibres  (153),  and  relevant  ECM proteins,  such  as  collagen  (218), 
added to the spinning solution to increase cell adhesion and  receptor activation.  
 
Cellular analysis within 3D culture substrates presents a challenge. There  is a need  for repeatable, 
efficient  and  affordable  techniques by which  the  suitability of different  types of  scaffolds  can be 
compared.  With  consideration,  many  techniques  can  be  directly  adapted  from  established  2D 
surface  culture analysis.  For example,  the MTT  assays used  to  analyse  cell number by measuring 
metabolic activity can be employed to cells cultured  in scaffolds  if consideration  is given such that 
sufficient time is allowed for diffusion of the agents and reactant throughout the scaffold. Although 
migration across  the  top  layer of a  fibrous  scaffold  can be  recorded and quantified using  live  cell 
microscopy,  the  technique  is  time‐consuming,  with  analysis  restricted  to  a  single  substrate  per 
investigation.  It  is  also difficult  to measure  the  rate of  cellular penetration  into  the  scaffold –  an 
important quantity to the  field of  tissue engineering. For this  reason, work on a 3D version of  the 
Boyden chamber cell migration assay has been undertaken, and development and  investigation of 
this technique is continuing within Dr. Stevens’ group. 
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Chapter 5 - Focusing and positioning the electrospun jet 
 
Introduction 
Cell culture on flat substrates  is  important for determining the basic cellular response but does not 
provide  cells  with  the  three‐dimensional  structured  environment  found  in  tissues.  Fibrous 
electrospun  sheets may provide a more biomimetic environment  for  cells and  it has been  shown 
that  cells  cultured  on  fibres  form more  in  vivo‐like morphologies  (219).  The  extracellular matrix 
(ECM)  is physically,  structurally and biologically varied  in  three dimensions.  It has both  loose and 
densely packed  layers of fibrous proteins, sandwiched together to provide  internal boundaries and 
niche  environments  for  different  cell  types,  and  it  supports,  anchors,  and  permits  adequate 
perfusion to cells in all directions, as well as enabling cell migration where required. To replicate this 
complexity requires the development of new technology that enables the repeatable fabrication of 
high  resolution  (<1µm) multi‐structural  heterogeneous  three  dimensional  scaffolds  –  a  challenge 
that may soon be met through advances in electrospinning. 
 
5.1 Electrospinning three dimensional heterogeneous scaffolds 
Electrospinning advances are enabling complex scaffolds to be spun within a single production step. 
Through  integration of a number of different developments  it  is possible to  imagine a time when a 
medical practitioner will be able to rapidly electrospin three dimensional  implants, tailored directly 
towards  a patients needs,  in  response  to  information  gathered  through medical  imaging  and  the 
analysis of biological material obtained through biopsy. From this information, it should be possible 
to  create  a  computer  generated  three‐dimensional  model  of  the  tissue  defect  and  rapidly 
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electrospin a scaffold that will regenerate the tissue damage. The computer model will be used to 
guide  the  electrospinning  machine  to  fabricate  a  multi‐phase  scaffold,  through  layer  by  layer 
deposition  of multiple  polymers  and  proteins  (220;221).  As  spinning  progresses,  positional  and 
process control over the fibre deposition within each  layer (161;222;223) will enable the varying of 
fibre  diameter,  density  and  orientation,  as well  as  the  ratios  of  protein  and  synthetic  polymer, 
patterning distinct niches within  the  scaffold  (220;224), within which  complex biological  features, 
such  as protein  gradients  could be  included by  varying  fibre  composition  and density  across  and 
between layers. Cells could also be spun directly into position within the fabric (225;226), permitting 
adequate  seeding density,  spacing and entrapment of  the different cell  types within  the different 
regions. When placed into culture and provided with adequate perfusion (227), sufficient complexity 
within  the scaffold will encourage tissue genesis and enable the rapid generation of the biological 
structures required for correct function of the implant in vivo.  
In this chapter, with the goal of moving towards the vision of computer aided prototyping of three 
dimensional scaffolds through layer by layer electrospinning, we take a brief look at the technologies 
and developments  involved, and perform  studies  that  investigate  the use of  focused electrostatic 
fields  to stabilise  the polymer  jet, and dynamic electric  fields to deflect  the  jet and position  fibres 
within a two dimensional plane.  
 
  
141 
 
5.2 The current technology 
It  is possible  to electrospin many different  types of synthetic polymer and biopolymer,  to achieve 
fibres  of  different  diameter  and  spacing.  It  is  also  possible  to  electrospray  cells  into  the  scaffold 
during fabrication, enabling rapid and homogenous seeding throughout (226). When electrospinning 
with  a  single  needle  electrode  and  fixed  plate  collector,  the  sheets  of  fibre  obtained  are 
homogeneous and randomly aligned. Changing the shape of the electric field such that  it stabilises 
and dynamically redirects the polymer jet, it may soon be possible to deposit specific patterns on the 
collector and obtain three dimensional scaffold of any shape (222;228). 
5.2.1 Dynamically varying the spinning solution 
Varying the charging voltage, rate of flow and electric field strength between the needle electrode 
and  the  collector  immediately  effects  the production  of  fibres  and  can  be  used  to  fine  tune  the 
diameter  and  reduce  side  effects  such  as  beading  and  diameter  variability.  It  is  also  possible  to 
electrospin solutions with different concentrations of polymer, or even different polymers  into the 
same  scaffold by dynamically  switching between different  spinning  solutions  to  redirect  separate 
reservoirs  to  the  needle  tip.  Varying  fibre  diameter  or material  can  also  be  achieved  by  using 
multiple needles, run separately or together (189). Scaling up and miniaturising the multiple needle 
approach  has  also  been  demonstrated  through  the  use  of  a microchip  interface  (229). Multiple 
nozzles  on  a  microchip  array  were  computer  controlled  to  electrospin  fibres  individually  or 
simultaneously.  
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5.2.2 Stabilising the jet using a focusing field 
One way to shape the electric field is to introduce a cup or cylindrical electrode behind or in line with 
the spinning needle tip, charged to the same or higher voltage as the primary electrode charging the 
spinning solution  (230). The  inclusion of this auxiliary electrode provides a  linear region of electric 
field stability around the needle which directs the charged jet along the axis of spinning, towards the 
collector. Without  this  electrode,  the  needle  tip  acts  as  the  prominent  source  for  radiating  the 
electric field (see Figure 5.1 A). Variable tension across the surface of the Taylor cone can result in a 
deformed shape and the electrospinning jet erupting from the side and not the end of the cone. In 
this case, the radiating electric field accelerates the polymer jet on a path eccentric to the spinning 
axis, causing jet instability, and amplifying the deposition area on the collector. The stable region of 
the  jet  is also  subject  to  instabilities,  caused by  factors  such as non‐homogeneous distribution of 
charge, unstable  spinning  solution  feed  rates  and uneven  solvent  evaporation. With  the  auxiliary 
electrode  in place behind  the needle  tip,  lines of electric  flux  from  the needle bend more  rapidly 
towards  the collector, which  stabilises  the  jet, accelerating  it back  into  line with  the  spinning axis 
(see Figure 5.1 B). 
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Figure 5.1: Visualisation of electric  field  flux produced  from point charges, 
placed  to  represent  the  electrodes  used  in  electrospinning.  (A)  The 
electrostatic  flux  between  the  needle  electrode  (represented  by  three 
positive  charges) and a grounded plate  (represented by a  row of negative 
charges).  (B)  Two  further  charges  are  introduced  behind  the  ‘tip  of  the 
needle’, representing a single auxiliary electrode. (C) An array of charges of 
decreasing value is introduced to represent the ring electrodes of a focusing 
array. Produced using Electric Field v2.01 (physics‐software.com). 
 
It is possible to further constrain the electric field between the spinning nozzle and the collector by 
introducing further passive and active electrodes along the jet path. Placing an insulating tube, such 
that it surrounds the jet has been found to modify the electric field, stabilising the jet and leading to 
a  smaller  deposition  area  (231).  The  polyvinylchloride  (PVC)  tube  used  in  the  investigation  (7cm 
diameter, 15cm long) was thought to modify the jet path by weakening the electric field strength at 
the nozzle and increasing the field strength beyond the tube, increasing secondary stretching forces 
below this point. As an insulator, the tube absorbs charge (developed on the needle electrode) along 
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its length, which results in a reduced electric field close to the needle, but an increased electric field 
at the end of the tube, closer to the collector. It was also found that negative charges were taken up 
more  readily  by  the  PVC  material,  leading  to  smaller  fibre  production  when  the  needle  was 
negatively electrified.  
Using active electrodes to surround the  jet path  is also effective at stabilising the  jet and reducing 
the  deposition  area  (232;233).  One  way  to  achieve  this  is  to  place  a  number  of  charged  ring 
electrodes  between  the  nozzle  and  the  grounded  collector  to  create  an  electrostatic  lens.  This 
focuses the flux of the electric field along the centreline of the spinning axis (see Figure 5.1 C). As the 
polymer  jet experiences bending  forces away  from  the centreline,  it  is  forced back by  the electric 
field. By varying the charge on the rings, the field strength between the ring electrodes changes and 
it is possible to tighten or relax the diameter of the deposition area on the collector.  
 
Figure 5.2: Schematic of an auxiliary electrode array connected between the needle and grounded 
collection plate of a typical electrospinning setup. Each electrode in the array is connected to a point 
along  a potential divider,  created by  connecting high  voltage  resistors  in  series. With  the needle 
charged to 50kV, and equal resistance together with a spacing of 1cm between each ring electrode, 
the electric field strength between each ring would be 5kV/cm.  
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5.2.3 Controlled positioning of fibres on the collector 
Three ways to control the positioning and orientation of fibres deposited on the collector are:  
‐ To introduce electrodes on, immediately behind or in front of the collector 
‐ To attract fibres toward a grounded needle, and collect these fibres on a non‐conducting 
plate moving in front of the needle  
‐ To use charged deflection plates that redirecting the jet before it strikes the collector 
 
Positioning electrodes: A positioning electrode placed behind the collector guides fibre deposition, 
for example, a negatively charged needle placed behind a rotating collector was found to draw the 
jet  towards  the  needle  and  induce  significant  alignment  of  the  fibres  collected  (160).  Electrodes 
placed directly on  the  surface of  a non‐conducting  collector  induce  fibre deposition between  the 
electrodes,  for  example,  placing  rectangular  electrodes  up  to  several  centimetres  apart  onto  a 
sufficiently insulating substrate can be used to collect aligned fibres (234). Due to the high insulation 
of the substrate (greater than 1012 MΩ/cm), the fibres remain charged, repelling new fibres as they 
arrive and forcing them  into alignment with previously deposited fibres. Positioning electrodes can 
also take the form of a mask placed directly above the collector, for example, a gold coated PDMS 
mask with 100μm and 400μm diameter holes interspaced across the mask was charged to 0.5kV and 
used to pattern circular mats of fibres onto a grounded collector plate below the mask (235).  
Moving the collector:  It  is possible  to dynamically pattern and align  fibres by moving an  insulated 
collector plate, at high speed, in front of a grounded target electrode (161). It was found that, when 
the collector was moved at 25 – 35 cm/s, the fibres were aligned along the direction of movement, 
and a grid arrangement of fibres could be achieved by overlapping two or more perpendicular runs. 
The deposition area of the  focused  jet was approximately 25mm  in diameter.  It  is also possible to 
paint  with  single  fibres  by  using  near  field  electrospinning  (236).  In  this  technique  the  needle 
electrode  is  placed  only  500μm  from  the  collector,  and  a  charge  of  1.5kV  is  used  to  initiate 
electrospinning.  Fibre  diameter  is  influenced  by  flow  rate  from  the needle,  as  the  short  jet path 
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negates the effects of fibre elongation through lengthening in the electric field. It has been possible 
to produce sub‐100nm fibres through careful optimisation of the spinning parameters (237). 
Deflecting the  jet: A further way to control the patterning of fibres onto the collector  is to modify 
the focusing electric field to deflect the jet. By adding deflection electrodes before the collector (see 
Figure 5.3)  the  jet  can be  steered by use of a  time varying electrostatic  field  (222). Whereas  it  is 
challenging to create a robotic stage that will move fast enough to keep up with the flow of the jet 
(typically  1  –  10 m/s),  the  rapid  switching of  electric  fields  is not  constrained  in  this way,  and  it 
should  be  possible  to  steer  the  jet  to  position  individual  fibres  or  small  groups  of  fibres  on  the 
collector. This should enable the digital printing of higher resolution patterns, and the rapid build up 
of three‐dimensional shapes through layer‐by‐layer deposition. 
 
Figure 5.3: (A) The electric field flux produced when a set of point charges, representing two 
deflection  plates,  are  added  to  the  focusing  array.  The  plates  are  equally  charged  to  a 
voltage lower than the final focusing ring, and have the effect of further focusing the electric 
field towards the collector. (B) The point charges representing the deflection plates have an 
unequal charge –  the charge on  lower plate  is higher  than  the charge on the upper plate. 
This changes the electric field flux, redirecting the position where the electrospun fibres will 
strike the collector. Produced using Electric Field v2.01 (physics‐software.com). 
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5.3 Study: Focusing the jet by use of an electrostatic array 
With the desire to focus the electric field and stabilise the polymer jet exiting the Taylor cone and to 
reduce  the  deposition  area  of  collected  fibres,  a  focusing  array  was  added  to  the  standard 
electrospinning  system  previously  described.  A  number  of  different  auxiliary  electrode 
configurations were investigated, with electrodes charged via a potential divider of 100 high voltage 
resistors in series. 
5.3.1 Materials and methods 
Electrospinning 
Electrospinning was  carried out using  the equipment, methods and  setup described  in  chapter 3. 
Different  types of electrode array were  investigated, and a spinning  solution of 10%  (w/v) PMMA  
dissolved in chloroform was used. The spinning solution was fed into a charged needle at a feed rate 
of 0.3ml/hr and fibres were collected onto a flat, grounded electrode (a copper coated prototyping 
circuit  board,  100mm  x  100mm).  As  the  charging  voltage  to  the  needle  electrode  was  varied, 
different  electric  field  strengths  between  the  auxiliary  electrodes were  generated.  For  control,  a 
sample was spun without auxiliary electrodes, using an identical spinning solution and feed rate, and 
with the needle electrode charged to 10kV, and a 10cm gap between the needle and the collector. 
The  samples were  coated with a 1.5nm  layer of gold  to enhance  conductivity, using  an EMITECH 
K550 plasma coater (90 seconds, 10mA, in a low pressure argon atmosphere). As before, a LEO 1525 
Gemini  field emission Scanning Electron Microscope  (SEM) was used  to  image  the  fibres, and  five 
distinct fields of view were taken of each sample. The images were examined using ImageJ software 
(National Institute of Health, USA) to determine the average size of fibres (n=30) and beads (n=10). 
Electrode array design 
Three different  types of auxiliary electrodes were  fabricated. To  create  thin  ring electrodes,  solid 
core wire (tinned copper, 22swg, 0.75mm diameter, RS Components, UK) was wrapped twice around 
a  cylindrical  form  of  different  diameters.  To  create  thicker  ring  electrodes,  copper  tube  (22mm 
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diameter) was  cut  into 5mm  sections and  soldered onto  solid  core wire  support  legs.  In order  to 
create plate electrodes, a copper circuit board was cut into rectangles (20mm x 40mm) with holes (5 
‐ 15mm) drilled  into  the  centre of  the  top half of each plate.   A  chain of 100 high voltage 33MΩ 
resistors (RS Components, UK) were connected in series to form a potential divider between the high 
voltage supply and electrical ground. Using circuit prototyping plug‐board, electrodes were aligned 
and spaced at predetermined positions between the needle and ground. Non‐connected sockets  in 
the  plug‐board  were  removed  to  prevent  breakdown  and  short  circuiting  between  sockets.  To 
charge  the  array,  each  auxiliary  electrode  was  connected  at  a  predetermined  point  along  the 
potential divider.  
Investigating the relationship between final field‐strength and fibre diameter  
To  investigate the effect on fibre diameter of varying the field strength between the final  focusing 
electrode and the grounded collector, a focusing array was created from six auxiliary ring electrodes 
of  different  diameters.  This  array  is  detailed  in  figure  6.  The  100x33MΩ  potential  divider  was 
connected such that, with the needle charged to 40kV, the field strength between the electrodes in 
stage  1  remained  at  3.2kV/cm  (each  electrode  was  separated  by  10mm  and  a  resistance  of 
8x33MΩ). Charge supplied to the collector was varied by connecting it to a series of points along the 
potential divider, to give fields strengths of 0.8, 1.6, 2.4, 3.2, and 4kV/cm for stage 2 of the array. At 
field strengths above 4kV/cm, electrical breakdown of  the air occurred between  the  final  focusing 
ring electrode and the collector electrode preventing electrospinning from taking place. 
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5.3.2 Results 
Prototype focusing arrays 
The array design was modified over a number of prototypes, used to determine the effect of varying 
the electric field shape and strength to control jet stability.  Initially, an array with six ring electrodes 
was  created  with  15mm  diameter  rings  and  spacing  of  7.5,  7.5,  15,  7.5,  7.5mm  between  rings 
(needle  to  collector)  and  50mm  between  the  last  ring  and  the  collector  (resistances  of  14.7M, 
14.7M, 47M, 22M, 22M of 47MΩ)  (see Figure 5.4 A). The needle was charged to 20kV, giving field 
strengths of [2.3, 2.3, 3.7, 3.5, 3.5] kV/cm between rings and 1.1kV/cm between the last ring and the 
collector. It was found that lower field strengths were sufficient to stabilise the first 15mm of the jet, 
but further along the array, as the jet elongated, higher field strengths were required to reduce the 
whipping  instability. By using a high flow rate (1  ‐ 5ml/hr), the diameter of the  jet  increased and  it 
was  possible  to  visualise  its  path  through  the  array.  The  jet  path  was  extremely  sensitive  to 
alignment of the rings, with slight misalignment redirecting it either outside of the array or onto the 
edge of a subsequent ring electrode. With all elements aligned, the array was found to confine the 
jet to a spot size of 1.5cm  in diameter on the collector, however, due to the high flow rate (the jet 
path  was  unstable  at  flow  rates  lower  than  1ml/hr),  insufficient  time  for  solvent  evaporation 
prevented fibre formation, and the polymer solidified on the collector.  
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Figure 5.4: Different configurations  investigated  for auxiliary electrode 
arrays. (A) The  initial array  investigated. (B) An array with 50 small ring 
electrodes (each 5mm in diameter) positioned and aligned using a metal 
rod. On testing it was found that the jet was too unstable for the small 
diameter rings, and the fibres would collect on the rings within the first 
quarter  of  the  array  and  not  reach  the  collector.  (C  and  D)  Ring 
electrodes of larger diameters were created to overcome this problem. 
It  was  found  that  these  longer  arrays  could  be  finely  tuned  (the 
positioning  of  the  rings  adjusted)  so  that  the  jet  would  reach  the 
collector, however,  jet  instability often resulted  in clogging of the  final 
electrodes before the collector (D).  
To create a stronger, more focused electric field, to better confine and elongate the jet, subsequent 
arrays were  fabricated with  a  greater  number  of  electrodes,  smaller  ring  diameters  and  tighter 
spacing between rings (see Figure 5.4, B and C). This had the effect of quickly reducing jet diameter 
and  increasing  the  bending  instability,  such  that  electrodes within  the  first  quarter  of  the  array 
clogged  with  fibres.  To  combat  this,  the  field  strength  between  the  first  five  electrodes  was 
increased to further reduce the bending instability; however, close spacing between rings resulted in 
lower  breakdown  voltages  and  arcing  between  electrodes,  destroying  the  focusing  of  the  array. 
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Increasing  the  diameter  of  the  rings  and  the  spacing  between  electrodes  enabled  further 
progression of the jet along the array (see Figure 5.4 D and Figure 5.5 A and B). By further optimising 
the electrode ring diameters, the spacing, and the electric field strengths between electrodes it was 
possible  to  tightly  confine  the  jet  to  a  spot  of  1cm  in  diameter  (see  Figure  5.5  C  and  D).  The 
optimised array employs  two  smaller diameter  ring electrodes  (10mm  in diameter) and high  field 
strengths to tightly  focus and stabilise the  jet, both as  it emerges  from the Taylor cone and at the 
end of the focusing array. Larger electrode rings are used in between these smaller rings to permit a 
degree  of  jet  elongation  through  bending  and whipping  before  the  jet  is  refocused  by  the  final 
electrode ring of the array. The specification of this focusing array is provided in figure 5.10. 
 
Figure  5.5:  (A)  An  example  of  a  clogged  array,  observed when  using 
longer arrays with many ring electrodes. The rings that are closer to the 
collector act as mini‐collectors, and a skin of electrospun fibres forms on 
their  inner  circumference  (B), preventing  the  fibres  from  reaching  the 
collector. To overcome this, shorter electrode arrays were created with 
optimised  diameters  and  increasing  field  strength  between  electrodes 
nearer  to  the  collector  (C).  This  stabilised  the  jet  and  reduced  the 
deposition area of the collected fibres to 10mm in diameter (D). 
  
152 
Investigating the relationship between final field‐strength and fibre diameter 
The configuration detailed in figure 5.6 was created to investigate how fibre diameter was modified 
by the electric field strength after the jet had exited the focusing array. Equal accelerating voltages 
of 3.2kV/cm were employed between the focusing electrode rings to stabilise the jet, together with 
a  final  ring of reduced diameter  (10mm) to aid alignment. The collector was connected  to various 
points on  the potential divider  to  select  the electric  field  strength between  the  final  ring and  the 
collector.  
 
 
Figure 5.6: An array  configuration  for  focusing  the electrospun  jet  (Stage 1) 
and  investigating the effect of field strength between the final ring electrode 
and the collector on fibre diameter and beading (Stage 2). R3 = R4 = R5 = R6 = 
R7 = 8x33MΩ, giving field strengths of 3.2kV/cm between focusing electrodes. 
R1+R2 = 60 x 33MΩ, where R2 = [2, 4, 6, 8, 10] x 33MΩ giving fields strengths 
of 0.8, 1.6, 2.4, 3.2 and 4kV between the final ring and the collector.  
 
Increasing  field  strength  between  needle  and  collector  in  the  electrospinning  setup  without  a 
focusing array has  the effect of  increasing  fibre diameter, most  likely because  the  jet accelerates 
faster,  has  a  shorter  path  to  the  collector,  and  undergoes  less  elongation.  An  increase  in  fibre 
diameter was also seen when increasing the final field strength after the focusing array. It was found 
that  beads  elongated  with  increasing  field  strength  and  were  removed  completely  at  4kV/cm, 
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however, fibre diameter also  increased appreciably. For all field strengths, the fibre diameter using 
the  focusing array was greater than  twice that  found when electrospinning without the array  (see 
figures 5.7 and 5.8). The purpose of the array is to reduce the bending instability of the jet, and the 
side‐effect of increased fibre diameter is not unexpected.  
 
Figure  5.7:  Electrospun  10%  (w/v)  PMMA  in  chloroform,  spun without  a 
focusing array  (control: A, D), and with the  focusing, with the electric  field 
strength between the final ring electrode and the collector set to 0.8kV/cm 
(B, E) and 4kV/cm  (C, F). The  lower magnification  images reveal numerous 
rounded  beads  on  the  control  (A),  less  numerous  and  slightly  more 
elongated beads  for  the 0.8kV  field  sample  (B)  and no beads were  found 
with the 4kV/cm sample (C). The higher magnification  images (D, E, and F) 
reveal the  fibres to be uniform, and  increasing  in diameter with  increasing 
electric field strength.  
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Figure 5.8: Graph  relating  the  fibre and bead diameter  to  the electric 
field strength between the final electrode ring of the focusing array and 
the collector. In general fibre diameter  increased and beads were seen 
to elongate and decrease in size as field strength was increased. 
 
5.3.3 Discussion 
The  aim  of  this  study  was  to  develop  an  auxiliary  electrode  array  to  stabilise  and  focus  the 
electrospun jet, and in doing so, constrain the jet to a small deposition area on the collector.  
Array configuration: There are a number of choices when designing a focusing array,  including the 
number of electrode rings, their diameter, the spacing between rings, and the charge on each ring to 
control the electric field strengths throughout the array. It was found that electrode ring diameter, 
spacing and charge had interrelated and complex effects on jet stability. The higher the electric field 
strength between rings (due to higher charge and closer spacing), the greater the stabilising force on 
the jet. Increasing field strength also increases the stretching force on the jet, leading to elongation 
and  further  instability.  Closer  ring  spacing  creates  stronger  stabilising  forces  on  the  jet,  but  also 
reduces  the  breakdown  voltage  between  rings,  preventing  the  use  of  higher  strength  fields.   An 
electrode ring of smaller diameter has an  increased density of electrical  flux  through  its diameter, 
effecting greater stabilising forces on the charged jet, however, the jet is more likely to collide with 
the edge of the ring, or bend around  it. The  length of the array  is also an  important consideration. 
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Longer arrays with many small rings were investigated with the aim of stabilising the jet, leading to 
smaller  fibre diameters.  The bending  instability was  found  to be  too  large  to  compensate  for by 
increasing the fields strength between electrodes,  leading to fouling of the array. Short arrays with 
larger  diameter, widely  spaced  rings  and  high  electrical  field  strength  between  rings were more 
effective at stabilising the jet. Small changes to the position of the focusing ring electrodes resulted 
in  large deflections to the  jet, requiring fine re‐alignment and adjustment of the electrodes. It may 
be possible to engineer the array configuration to permit both a focused jet at the collector and fibre 
elongation through jet bending and whipping. It was found that by including larger diameter rings in 
the middle of the array, a degree of jet bending and whipping was permitted, and that the jet could 
subsequently be refocused by including smaller rings later in the array.  
Breakdown  voltage:  As  the  polymer  jet  elongates  and  thins,  higher  strength  electric  fields  are 
needed to stabilise the jet and prevent bending and whipping, however, the field strength cannot be 
increased  indefinitely.  The  maximum  field  strength  between  two  electrodes  is  limited  by  the 
breakdown voltage of air. In an electric field this is typically between 3kv and 6kV. When breakdown 
occurs, sparking will arc between the electrodes, short‐circuiting the resistor array, and destroying 
the focusing electric fields produced by the array. The point at which breakdown occurs depends on 
the  shape of  the  electrodes,  the density of  charged  ions  around  the  electrodes  and  the  ambient 
humidity. For the different electrodes used  in this  investigation,  it was found that the copper plate 
(circuit  board)  electrodes  had  the  highest  breakdown  voltage  at  6–6.5kV/cm.  The  breakdown 
voltage  for  wire  electrodes  was  5.5‐6kV/cm  and  the  copper  ring  electrodes  broke  down  at  4‐
4.5kV/cm.  
Field strength between final electrode and collector:  It would be useful to have control over fibre 
diameter and beading by changing  the  field strength  in the  final part of  the array. Electrospinning 
through the focusing array led to the production of larger diameter fibres. This was expected, as it is 
well  understood  that  the bending  instability,  suppressed  by  the  focusing  electrodes, dramatically 
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increases path length and elongates the jet. A compounding factor may also have been the use of a 
higher  initial charging voltage  (40kV), compared  to the  lower charging voltage  (10kV) used  to spin 
the  control  fibres.  This  placed  a  higher  charge  on  the  solution,  most  likely  leading  to  faster 
acceleration of the jet, and less time in flight for elongation. Increasing field strength in the final part 
of  the array was  found  to  further  increase  fibre diameter and  reduce beading, and  the effect was 
most  visible  close  to  the  breakdown  voltage  for  this  section  of  the  array.  By  changing  the  array 
configuration and the properties of the spinning solution it should be possible to optimise this effect. 
With further study,  it should be possible to precisely alter fibre diameter by switching electric field 
strengths, whilst maintaining a focused deposition area at the collector. 
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5.4 Study: Deflecting the jet path towards the collector 
In  the previous study  (5.3), an electrode array was used  to  focus  the  jet. This enabled a dramatic 
reduction in the area of deposition at the collector. In this study (5.4), electrode plates were placed 
before  the collector  to  investigate  the use of electrostatic  fields  to deflect and position  the  fibres 
deposited. 
5.4.1 Materials and methods 
Electrospinning 
Electrospinning was carried out using an equivalent set‐up to the previous study, using the focusing 
auxiliary electrode arrays discussed above  to stabilise  the polymer  jet. A  spinning solution of 10% 
(w/v) PMMA, dissolved in chloroform, was fed into the needle at a rate of 2ml/hr for the initial setup 
and 0.3ml/hr for the optimised setup. 
Deflector Array Design 
Different  configurations  of  deflector  electrodes  were  investigated.  The  deflectors  were  directly 
charged to fixed voltages of between 5kV and 10kV for the initial studies, and 0.6kV and 1.2kV when 
using the optimised array, by use of the 1/100 potential divider described in the previous study. 
5.4.2 Results 
The electrostatic field gradient created between a pair of deflection plates acts on the charged jet, 
deflecting  it  towards  the  plate  charged  to  the  lower  voltage  (see  Figure  5.3  B).    The  amount  of 
deflection  is proportional to the charge per unit  length of the  jet, the mass and velocity of the  jet, 
the magnitude  of  the  electric  field  gradient  between  the  deflector  plates,  and  the  length  of  the 
plates.  Initially, closely spaced plates (20mm x 20mm, 10mm apart) were placed after the focusing 
array  and 40mm  from  the  collector  (see  Figure 5.9 A),  and  a high  flow  rate of 2ml/hr was used, 
which resulted in a large diameter stable jet that could be visualised. With the plates charged to 5kV 
and 7kV (creating a 2kV/cm field), the  jet was pulled strongly towards the 5kV electrode such that 
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spinning solution collected on  the deflector plate and did not  reach  the collector. With  the plates 
spaced further apart, only a small deflection was recorded. To improve deflection, the configuration 
was modified to use longer, more widely spaced plates (20mm x 40mm, 40mm apart), placed closer 
to the collector (see Figure 5.9 B).  
 
Figure  5.9:  Different  configurations  were  investigated  for  auxiliary 
deflection electrode arrays.  (A) For  the  initial array, with deflection plates 
charged  to  5kV  and  7kV  and  spaced  10 mm  apart,  the  polymer  jet was 
deflected  into  the  5kV  plate.  (B)  Longer,  more  widely  spaced  plates 
deflected  the  deposited  fibres  by  up  to  5mm  on  the  collector.  (C)  An 
optimised focusing array was combined with two pairs of deflection plates, 
to give horizontal and vertical positioning. (D) With all deflector electrodes 
set  to  1.2kV  above  ground,  the  focusing  array  stabilised  the  initial  jet  to 
produce a  centred deposition of  fibres, within an area  less  than 10mm  in 
diameter. 
 
This configuration (see Figure 5.9 B) was more effective at deflecting the jet, and with plates charged 
to 5kV and 5.5kV, the vertical deflection at the collector was 5mm, however, the instability of the jet 
was also increased. Charging the plates to 5kV and 10kV deflected the jet into the 5kV plate. 
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Figure  5.10:  An  optimised  focusing  array  and  deflector  setup.  Six  ring  electrodes 
were used to stabilise and focus the polymer jet. R1 = 50x33MΩ, R2 = 13x33MΩ, R3 
= 17x33MΩ, R4 = 5x33MΩ, R5 = 5x33MΩ, R6 = 10x33MΩ, giving field strengths of [5, 
3.9, 5.1, 3.75, 3, 3.75] kV/cm between the electrodes (deflector to needle). A 3mm 
gap separated the deflector electrodes  from the grounded collector. The deflector 
plates were charged separately to voltages of 0.6kV and 1.2kV by connecting to the 
100 x 33MΩ potential divider at 2 x 33MΩ and 4 x 33MΩ above ground. 
 
A deflector array was combined with the optimised focusing array described  in the previous study. 
To  reduce  instability,  the  deflector  electrodes were  placed  as  close  as  possible  to  the  collector 
without  initiating  sparking  (see  Figure  5.9  C  and D,  Figure  5.10). With  both  deflector  plate  pairs 
charged  to  the  same  voltage,  they  act  as  an  additional  ring  electrode  and  refocus  the  polymer 
solution  jet over the  last 13mm of the array (from the  leading edge of the plates to the collector). 
Charged  to 1.2kV,  the electric  field  strength between  the deflectors  and  the  collector  is 4kV/cm, 
similar  to  the  field  strength  exiting  the  focusing  array  at  4.6kV/cm,  and  the  jet  remains  strongly 
centred on the collector (see Figure 5.11 A). By decreasing the charge on all plates to 0.6kV, the field 
strength between the deflector and collector decreases to 1.2kV/cm and the exit field strength from 
the focusing array increases to 4.8kV/cm.  
  
160 
 
Figure 5.11: Deflection of the polymer jet between four deflection electrodes. 
(A) With all deflection electrodes charged to 1.2kV, the polymer jet is focused 
to deposit  fibres within a  small area at  the  centre of  the  collector,  typically 
10mm  in diameter and with a focal point distribution. (B) With all electrodes 
equally  charged  to  0.6kV  the  deposition  pattern  remains  centred,  but 
distribution  is more  even.  (C) With  the  top  and  left  electrodes  charged  to 
0.6kV and  the bottom and  right electrodes charged  to 1.2kV,  the deposition 
area moves towards the top left. (D) With the charge on the deflection plates 
reversed (the top and left plate at 1.2kV, the bottom and right plate at 0.6kV) 
the deposition area moves towards the bottom right. Between switching the 
charge  to  the  electrodes  the  collector  was  cleaned  to  remove  previous 
polymer deposition. 
 
With  all  the  electrodes  equally  charged  to  0.6kV  (see  Figure  5.11  B)  fibre  deposition  remained 
central. Distribution within the spot was even, most likely due to the bending instability between the 
deflection electrodes and  the  collector. Charging opposing plates  to different voltages  (0.6kV and 
1.2kV) was  found  to  successfully  deflect  the  area  of  deposition  by  up  to  10mm  (measured  from 
centre to centre) from its initial position (see Figure 5.11 C and D), although the diffuse distribution 
remained.
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5.4.3 Discussion 
Under normal electrospinning conditions, the jet bends and spirals, creating a cone shaped envelope 
opening towards the collector. Charged electrodes placed around the envelope change its shape and 
distort the gross area of deposition and, as seen in the previous study, it is possible to focus the jet, 
constraining  the envelope  to  reduce  the area of deposition. Through use of deflection electrodes, 
the shape of the envelope can be dynamically modified such that the area of deposition moves on 
the  collector. The degree of deflection  is dependent on a number of parameters  similar  to  those 
derived for the bending of a beam of charged particles in an electric field:  
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k = constant relating to mass and charge  
Vp = potential difference between plates  
L = length of plates 
Ds = distance to screen from middle of plates 
Va = accelerating voltage on beam 
Dp = distance between plates 
 
Further complexity arises because  the charged particles  in an electrospun  jet are physically  linked 
and subject to forces which bring about the bending instability in the jet. It was found that increasing 
the  length of  the deflection electrodes or placing  the electrodes before  the  collector  reduces  the 
field  strength  gradient  along  the  spinning  axis,  attracting  the  jet  towards  the  collector,  which 
increases  jet  bending  and  defocusing.  To  overcome  this,  it  may  be  possible  to  combine  the 
deflection electrodes with the focusing array such that the envelope is stretched and displaced along 
the entire jet, maintaining the overall field strength and attraction towards the collector.  
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Automation:  Simple  automation  of  these  components  can  be  achieved  relatively  easily.  To 
demonstrate this, a prototype control circuit (see Figure 5.12) together with a software interface to 
control the power supply and the syringe pump and provide a signal input to the deflection circuitry 
(see  Figure  5.13)  was  created  to  enable  dynamic  control  of  jet  deflection.  Prototypes  were 
successfully developed. It was not possible to use these to print discernable patterns on the collector 
because  the  focusing  and  deflection  array  components  described  previously  require  further 
optimisation. 
 
Figure 5.12: Prototype high voltage isolation and amplification circuitry. The 
circuit takes a  low voltage analogue  input between 0‐5V, which  is optically 
decoupled  from  the high voltage circuitry to  reduce  risk of short‐circuiting 
and damage  to  the driver electronics. A 1kV power  supply  (the blue box) 
feeds high voltage transistors (top  left) which supply a high voltage output 
to the deflector electrodes in proportion to the amplified input signal.  
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Figure  5.13:  A  prototype  software  interface  created  to  monitor,  initiate  and  control  the 
electrospinning  apparatus, with  automated  control  achieved  over  the  charging  of  the  array,  the 
syringe pump feed rate and the x‐y deflector charging voltages. The interface uses serial connections 
to  communicate  with  the  power  supply  and  syringe  pump,  and  supplies  the  circuitry  for  the 
deflectors with a time‐varying analogue voltage signal (0‐5V). 
 
5.5 Conclusions 
The studies in this chapter describe the development of two components for a system to automate 
the patterned layer by layer printing of scaffolds.  The first component, a focusing array, reduces jet 
instability, constraining the area of deposition, and centres the position of  fibre deposition on  the 
collection plate. The second component, an array of deflection electrodes, directs  the  jet  in  flight, 
dynamically moving the area of deposition on the collector. It was demonstrated that both could be 
achieved, however, optimising both  the  focusing  and  the deflection of  the  jet  is  challenging,  and 
requires  further  study.  As  for  electrospinning  without  auxiliary  electrodes,  there  are  many 
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interrelated parameters that must be considered to control fibre uniformity, diameter, and beading. 
Focusing and deflection electrodes add  further  flexibility as well as complexity,  introducing  factors 
such as electrode design, charging, spacing, and array  length, each tailored to modify  the  jet path 
and control fibre production.  
The addition of an array of focusing ring electrodes was found to dramatically increase jet stability. 
This also resulted in increased fibre diameter due a reduction in path length travelled from needle to 
collector. By modifying the configuration to have larger focusing rings in the middle of the array that 
permit  a  degree  of  instability  before  refocusing  the  jet,  it may  be  possible  to  allow  a  controlled 
amount of bending instability, increasing path length and reducing fibre diameter.  
The deflection array was found to deflect the jet and move the area of deposition, but also had the 
effect of defocused  the  jet by  reducing  the  stabilising  force and  increasing  the bending  instability 
between  the  electrodes  and  the  collector  plate.  It  may  be  possible  to  remove  this  effect  by 
incorporating the deflection array directly into the focusing array. One way to achieve this would be 
to divide each ring electrode  into two halves, charging each half separately to create horizontal or 
vertical  deflection  plate  pairs. With  a  number  of  deflection  plate  pairs  used  in  series  along  the 
focusing array, the jet could be gradually deflected as it travels towards the collector. 
In essence the electrospinning machine has few moving parts and is in this way a robust production 
technique. Once further control over the focusing and positioning of jet path can be gained, it should 
be  relatively  simple  to  automate  the  production  of  complex  fibrous  polymer  three‐dimensional 
shapes.  This  could  be  achieved  through  the  use  of  software  and  high  voltage  electronics  to 
dynamically control flow rate and the charging of the electrode array to precisely control the electric 
field  shape,  the  positioning  of  fibres  and  fibre  diameter.  If  used  in  combination with  a moving 
collector, one can imagine that considerably large scaffolds could be fabricated with a high degree of 
fidelity  at  both  the  micrometre  and  nanometre  length  scales.  To  temporarily  halt  deposition, 
grounded ‘blanking electrodes’ could be turned on within the array to divert the jet away from the 
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collector. Switching between different spinning solutions would permit the incorporation of varying 
amounts of biological and synthetic structural fibres into the resulting scaffold. When combined with 
the possibility of electrospraying various drugs, gels and cells into place within a tissue scaffold, the 
development of advanced electrospinning techniques could be used to  facilitate the production of 
the next generation of tissue engineering scaffolds. 
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Chapter 6 - Conclusions 
 
Introduction 
In this thesis, two major themes of  investigation were pursued. The first being the study of cellular 
response  to  culture  on  nanofibrous  constructs,  and  the  role  that  nanofibres  can  play  in  the 
engineering  of  synthetic  scaffolds  to  generate  healthy  tissue.  The  second  theme  was  the 
development  of  technology  to  facilitate  the  fabrication  of  nanofibrous  scaffolds  with  controlled 
architectures, as well  as  the development of  the analysis  techniques needed  to  investigate  these 
scaffolds. 
6.1 Investigating the role of nanofibres 
The ability to create nanofibrous structures and investigate the cellular response to these structures 
is a novel area of research, which has recently become more established through the use of enabling 
technologies such as electrospinning. A large proportion of the research base for cellular interaction 
with  synthetic  materials  has  been  gathered  through  investigating  cell  culture  on  flat,  two‐
dimensional  substrates.  These  are  particularly  suited  to  study  using  ordinary  optical microscopy 
techniques, where the depth of the focal plane is restricted to a few micrometres. Culture on three‐
dimensional structures, such as fibrous scaffolds, presents new challenges to analysis, with many of 
the attached cells and their intracellular structures positioned out of focus or hidden deep inside the 
scaffold. There  is benefit  in ascertaining  the difference between cellular  interaction with  two and 
three dimensional structures (147). A significant proportion of cellular response  is governed by the 
type  and  extent  of  the  binding  between  the  cell  and  the  extracellular matrix.  Cellular  response 
differs  considerably when  the matrix  is presented on  a  flat  rigid  surface  in  contrast  to a when  it 
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surrounds the cell  in three dimensions (191;195). As well as the gross three dimensional structure, 
the nanoscale surface structure is also known to strongly influence cellular response (238;239). The 
response of bone cells to the nanostructured surfaces of orthopaedic implants has been well studied 
(196), and found to modify the cells cytoskeleton, adhesion strength and up‐regulate cellular protein 
synthesis particular to bone, essentially enhancing cell differentiation on nano‐rough surfaces. The 
phenomenon  of  contact  guidance  (240),  where  cells  align  with  surface  features  was  also 
demonstrated for aligned grooves with widths as small as 150nm spaced 500nm apart (241). Culture 
on nanofibres presents a three‐dimensional topology to cells and can permit  increased porosity for 
the  diffusion  of  biological  factors  and  metabolites.  It  also  exposes  the  cellular  membrane  to 
nanostructure elements that are of similar length scales to focal adhesions ‐ the cellular components 
used to sense and anchor the cell to the local extracellular matrix.  
6.2 Multi-walled carbon nanotubes as a model culture surface 
As an  initial  investigation,  the response of osteoblast cells to culture on carbon nanotube surfaces 
was  investigated.  The multi‐walled  carbon  nanotubes  provided  a  relatively  level  nano‐structured 
surface, such that  it was possible to use optical microscopy to view attached cells. Primary human 
osteoblasts were  found  to elongate  to a greater extent across  the nanotube  surfaces, and MG63 
(human osteosarcoma) cells remained balled and did not spread. Both cell types proliferated more 
slowly on the nanotube surface in comparison to culture on flat control substrates. It was concluded 
that  this was  due  to  the  cells  response  to  the  small  diameter  of  the  carbon  nanotubes  (~35nm) 
which  resulted  in undermining  the  formation of cellular  focal adhesion complexes. Highly ordered 
pyrolytic graphite (HOPG) was used as a flat control surface, having the same surface chemistry as 
the  carbon  nanotubes  and  with  similar  hydrophobic  properties.  Osteoblasts  cultured  on  HOPG 
spread  and  proliferated  in  a  similar  fashion  to  cells  cultured  on  glass  or  tissue  culture  plastic, 
indicating that it was the nano‐structure of the carbon nanotubes that modulated cell response. 
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6.3 Cellular response to electrospun fibres 
With electrospun fibres, osteoblast cells were also found to ball on fibres less than 2µm in diameter, 
and display limited ability to form mature cytoskeletons, preventing elongation and migration along 
the fibres. Again, this was thought to be due to the role of fibre diameter restricting the enlargement 
of  integrin  clusters  at  the  cell  membrane,  and  preventing  the  development  of  mature  focal 
adhesions.  This  prevented  stress  fibre  formation,  typically  found  in  cells  cultured  on  flat  tissue 
culture plastic surfaces. It is these stress fibres that modify the regulation of many cellular processes, 
enable  cell  spreading,  and  cell migration.  The  ability  to  constrain  focal  adhesion  size  and  restrict 
cytoskeleton development can be beneficial, as  it can be used to prevent overdevelopment of the 
cytoskeleton  and  locally arrest  cells within a  scaffold.  It may  also be of benefit  for particular  cell 
types,  such as chondrocytes  (213) which do not establish an extensive  cytoskeleton and maintain 
more rounded morphology in their native tissue. 
In its unmodified state, both the PLLA and PMMA electrospun fibres are hydrophobic, and this may 
have  affected  the  competitive  adsorption  of  integrin  binding  proteins,  such  as  fibronectin  and 
vitronectin,  to  the  fibre  surface.  Treatments which  increase  surface  hydrophilicity  are  known  to 
enhance  cell attachment, migration and proliferation on  synthetic materials  (195).   To  investigate 
the effect of increased hydrophilicity on the PMMA electrospun fibres, three different diameters of 
fibre were  treated separately with oxygen plasma and concentrated HCl. Although  the  treatments 
were  found to  increase wettability, the results  from this study were  inconclusive due to variability 
between fibre samples, thought to be due to inconsistent swelling of PMMA and minor differences 
resulting from fabrication.  
6.4 Development of techniques 
A large proportion of the work done towards this thesis has been the prototyping and development 
of techniques that enabled the  investigation of cellular response on nanofibres. The creation of an 
electrospinning chamber enabled the fabrication of fine fibres from three different types of polymer. 
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Optimising the fibre diameter and reducing the occurrence of beads on the fibres was challenging. It 
was  found  that  the  quality  of  fibres  produced  could  be  tailored  through  use  of  high  dielectric 
additives such as DMF, but that the ability to produce non‐beaded fine fibres depended principally 
on the molecular weight of the polymer used. Methods to  increase the rate of  fibre production as 
well as the orientation of fibres were  investigated which enabled the production of  large sheets of 
nanofibrous material for cell culture investigation. 
For investigating the interaction of cells attached to electrospun fibres, a custom heated microscope 
chamber was  created which permitted  the observation of  live  cell  attachment, proliferation,  and 
migration  on  the  fibres.  For  investigating  cellular migration  through  fibrous  scaffolds,  work  has 
begun  on  the  development  of  a  unique  scaffold  chamber  assay  designed  as  an  extension  of  the 
Boyden assay used to measure the rate of cell migration though a microporous membrane. Work on 
this technique is ongoing within the Stevens’ Group. 
Electrospinning is a versatile technique that has been adopted by many research groups worldwide. 
There is also considerable interest in the rapid prototyping of scaffolds with controlled porosity and 
architecture, engineered to match native tissue architecture (143). However, the choice of polymers 
that can be used in rapid‐prototyping is limited and incorporating appropriate mechanical properties 
whilst  trying  to match  the  resolution  of  native  tissue  is  challenging  (the  z‐direction  resolution  is 
typically 10‐100µm (242)).  It should be possible to enhance the electrospinning technique to focus 
and position the polymer  jet through use of computer controlled charging of secondary electrodes 
that dynamically  change  the  shape of  the electrostatic  field. This would enable  the positioning of 
electrospun  nanofibres  in  a  similar  fashion  to  layer  by  layer  printing.  To  further  investigate  this 
technique, the development of a prototype system which acted as proof of concept was described in 
chapter 5. The secondary electrode array developed was found to reduce the spreading of the jet to 
10mm in diameter and deflection plates were charged to redirect the position of the jet as it arrived 
at the collector. Work on the development of this system is ongoing. 
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6.5 Final remarks 
Changes  in  surface  chemistry  and  surface  topology  in  the  range of  50nm  to  30µm  and  at  length 
scales  relative  to  the  size  of  cellular  focal  adhesions  and  the  cytoskeleton  have  been  found  to 
modulate  the  response  of  attachment  dependant  cells  (195;196).  Different  cellular  phenotypes 
naturally maintain  their own  tissue  specific morphology and are primed  for  receiving  their native 
patterns of  attachment  and mechanical  resistance  from  the  surrounding  extracellular matrix.  For 
example, chondrocytes require only weak anchorage to the surrounding matrix  (primarily collagen 
type  II  and  highly  hydrated  glycosaminoglycans)  and  form  disparate  cytoskeletons without  stress 
fibre  bundles,  whereas  osteoblasts  bind more  strongly  with  their  surrounding matrix  (primarily 
mineralised  collagen  type  I)  and  develop  larger  focal  adhesions with  stronger  cytoskeletons.  The 
primary aim of this thesis has been to further the understanding of the role that micro‐ and nano‐
fibre scaffolds can play  in the fabrication of niche environments that mimic natural tissue. For cells 
such  as  chondrocyes  that  do  not  require  the  formation  of  mature  focal  adhesions,  developed 
cytoskeletons and strong anchorage to the scaffolds, nanofibres (50‐200nm in diameter) will support 
and entrap cells inside the scaffold and bind protein to provide sparse cues similar to those found in 
native cartilage. Larger diameter microfibres (10‐30µm in diameter) can be used to support cells that 
naturally require stronger cytoskeletons, such as osteoblasts. In many cases it would be beneficial to 
use  a mix of micro‐  and nano‐fibres within  a  scaffold. The microfibers would provide  the  strong, 
large attachment surfaces for focal adhesion development and encourage migration (depending on 
surface chemistry and ECM protein binding), whilst nanofibres could be used to arrest and entrap 
certain cell types and create barriers to cell invasion. In this way, cells can be located within distinct 
regions within  a  scaffold  and  the  cells  retain  the  individual  cues  needed  to  control  cell  fate  and 
differentiation through the formation of an appropriate degree of  interaction with the surrounding 
scaffold. 
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Many  challenges  remain  to  be  overcome  to  optimise  the  techniques  described  in  this  thesis. 
Determining  the  ideal  fibre  size,  surface  chemistry,  scaffold architecture and  fibre orientation are 
only a few of the variables that need to be considered to meet the needs of a particular tissue type. 
Automated scale‐up of fibre production, processing and investigative techniques will be necessary to 
address the multitude of variables involved. Future research needs to be biologically motivated and 
directed  by  knowledge  of  the  requirements  of  individual  cell  types  and  their  native  tissue 
environments. With continued development, it is expected that the areas investigated in this thesis 
– electrospinning, 3D migration chamber assays,  live cell microscopy, and  the  fabrication of multi‐ 
diameter,  multi‐polymer  scaffolds  with  tailored  protein  adsorption  and  complex  architectures 
achieved through focusing and positioning of the electrospun jet – are likely to play a significant role 
in the bright future of regenerative medicine.  
  
172 
7 - Appendix 
7.1 Protocols 
Protocol 7.1 - Scaffold migration chamber – a protocol for initial testing 
A  typical Boyden  chamber protocol measures  cell migration  from  the  top of a porous membrane 
punctured with micrometer holes  (typically 8µm  in diameter)  to  the underside of  the membrane, 
where  the  cells  can  be  detected  and  counted  by  fluorescent  staining  and  observation  under  a 
microscope.  Cells  are  attracted  down  through  the  membrane  by  a  chemoattractant,  such  as 
diffusion gradient of ECM protein. The protocol descried below has been adapted to work with the 
scaffold  migration  chamber,  however,  it  is  anticipated  that  the  following  protocol  will  need 
extensive optimisation.  Initially  this protocol will need  to be optimised  for  controls only, without 
scaffolds. 
 
Materials  
• Migration Chambers to fit 24 well plate 
• Microporous membrane, for example, Millipore polycarbonate isopore™ (8µm holes) 
• An attachment dependant cell line cultured to 70% confluence in a 75cm2 flask 
• Routine cell culture materials and non‐supplemented media 
• Suitable chemoattractant, for example, ECM proteins such as collagen 
• Bovine Serum Albumin (BSA) as a negative control  
Method 
1. Sterilisation: To sterilise, expose the disassembled components of the chamber, including porous 
membranes, as well as the scaffolds under test to 70% ethanol for 60 minutes. A mild vacuum can be 
used to remove air bubbles and ensure the chamber and scaffold and  fully  immersed. The sample 
should be thoroughly rinsed (3x5mins)  in sterile filtered deionised water to remove ethanol before 
culture. Alternatively, sterilisation can be performed using gamma irradiation. 
 
2.  Chamber  Assembly:  Assemble  the  migration  chamber  in  a  sterile  field  by  placing  a  porous 
membrane in the lower chamber, then inserting the spacer ring together with a specific mass of test 
scaffold  into  the  lower  chamber.  Insert  the  upper  porous membrane  and  upper  spacer.  Do  not 
tighten the brass locking screw onto the chamber, as the chamber and test scaffold first need to be 
immersed in non‐supplemented media. 
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Assemble control chambers  in duplicate  for use with both the chemoattractant and non‐attractive 
BSA:  
‐ Assemble one chamber using only using a single upper porous membrane and without scaffold 
material (equivalent to the standard Boyden chamber) 
‐ Assemble the other chamber with two porous membranes but without scaffold material 
(All tests should be repeated in triplicate to validate results.) 
 
3. Wetting: For each chamber, add 300µl of non‐supplemented media per well to each well of a 24 
well plate. Place the chambers into the wells and add a further 200µl of non‐supplemented media to 
the top chamber. Place the well plate into a mild vacuum to aid removal of bubbles and leave for 60 
minutes. After the chambers and scaffolds are fully wetted, add and tighten the brass locking ring to 
secure each chamber. 
 
4. Chemoattractant: For each chamber, pipette an optimised volume of chemoattractant  into each 
well  of  a  different  24  well  plate  and,  where  necessary,  allow  time  to  gel.  (The  optimised 
concentration and  volume will need  to be determined by  investigation.) Also add  the BSA  to  the 
negative control wells.  
 
5.    Seeding:  To  the  plate  which  had  the  chemoattractant  and  BSA  added,  add  300µl  of  non‐
supplemented media per well. Transfer the chambers to this well plate, and place back  into a mild 
vacuum  to  remove trapped bubbles. Remove  from vacuum and seed cells at an optimised density 
onto the top membranes of the chambers. 
 
6. Incubation period: Incubate for 12–72 hrs in a 5% CO2 incubator. (The length of study needs to be 
determined by investigation). 
 
7. Controls: Remove from culture and stain the cells attached to both sides of the membranes of the 
control wells. Visualize with a microscope  to  confirm  cellular attachment and morphology and  to 
compare cell numbers on either side of the membrane.  
 
8.  Test scaffolds: Stain the migration chambers and visualise, as above, to quantify the number of 
cells that have migrated through the scaffold. A metabolic assay, such as MTT can also be used to 
determine the number of cells that remain inside the scaffold. 
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Protocol 7.2 – Unfreezing cells from cryostorage 
(Standard Lab Protocol) 
 
1. Prepare growth media 
2. Pre‐warm media 
3. Label flask and 15ml centrifuge tube 
4. Add 8 ml of media to the centrifuge tube 
5. Take the ampoule containing cells out from the liquid nitrogen bank (wear thermal gloves and mask) 
6. Leave the ampoule at room temperature for approximately 1 minute (not more than 1 minute) 
7. Transfer the ampoule to the water bath at 37ºC and allow it to thaw for approximately 4 minutes 
8. Wipe the ampoule with a tissue soaked in 70% alcohol and transfer immediately to the safety cabinet 
9. Carefully pipette the cells into the centrifuge tube 
10. Rinse the ampoule with 1 ml of fresh media and add to the centrifuge tube 
11. Centrifuge the tube at 200xg for 5 minutes 
12. Take the supernatant out without disturbing the pellet 
13. Flick the tube to disturb the pellet 
14. Add 1 ml of fresh growth media and make an even suspension of cells by repeated pipetting 
15. Add required amount of growth media to flask 
16. Add the cell suspension to flask and mix well 
17. Transfer the flask to the incubator 
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Protocol 7.3 – Standard subculture 
(Standard Lab Protocol) 
 
1. Prepare growth media 
2.  Pre‐warm media,  trypsin‐  ethylenediaminetetraacetic  acid  (EDTA),  and  phosphate  buffered  saline  (PBS) 
without Ca2+ and Mg2+ 
3. Aspirate the media and discard 
4. Wash the cells with PBS 
5. Add trypsin‐EDTA (approximately 1ml per 25 cm2) 
6. Rock the flask to cover the monolayer 
7. Incubate the flask at 37ºC for 4 minutes 
8. Check under the microscope to make sure the cells are detaching from the surface and floating 
9. Gently tap on the sides of the flask to detach the remaining attached cells 
10. Add growth media (twice the volume as trypsin) to the flask and mix well 
11. Transfer the cell suspension to a centrifuge tube 
12. Centrifuge the tube at 200xg for 5 minutes 
13. Take the supernatant out without disturbing the pellet 
14. Flick the tube to disturb the pellet 
15. Add 1 ml of fresh growth media and make an even suspension of cells by repeated pipetting 
16. Count the cells using trypan blue protocol 
17. Add required amount of growth media to labelled flask 
18. Add the required amount of cell suspension to flask and mix well 
19. Transfer the flask to the incubator. 
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Protocol 7.4 – Returning cells to cryostorage 
(Standard Lab Protocol) 
1. Prepare freezing media (10% dimethyl sulfoxide (DMSO) + 90% FBS) 
2. Pre‐warm freezing media, media, trypsin‐EDTA, and PBS (without Ca2+ and Mg2+) 
3. Perform steps 3‐14 of the sub‐culture protocol 
4. Add 1 ml of freezing media and make an even suspension of cells by repeated pipetting 
5. Perform cell count and dilute the cell suspension in freezing media to achieve 2‐4x106 cells per ml 
6. Add 1 ml of cell suspension into labelled ampoule (cryotube) 
7. Place ampoule  in a  freezing  flask  (containing  isopropanol) and  leave  it  in a –80ºC  freezer overnight  (cells 
freeze at a rate of 1ºC/minute) 
8. Transfer the ampoule to  liquid nitrogen bank and record the position on the logbookProtocol 7.5 – Cell 
counting using the Neubauer Haemocytometer 
(Standard Lab Protocol) 
1. Make a cell suspension according to sub‐culture protocol 
2. Prepare haemocytometer and coverslip by spraying with 70% alcohol and drying with a clean tissue 
3. Fix coverslip on haemocytometer by moistening the coverslip with water or exhaled air, slide the coverslip 
over the chamber, and move back and  forth exerting slight pressure until Newton’s rings  (rainbow coloured 
rings) appear 
4. Place 0.2 ml of a suitable cell suspension (in complete medium) in a sealed container 
5. Add 0.2 ml of 0.4% trypan blue stain and mix thoroughly (dilution factor of 2)  
6. Allow to stand for 2‐3 min at 15 to 30°C (room temperature). Prolonged exposure to trypan blue kills the 
cells.  
7. With a pipette  fill both chambers of  the haemocytometer. Do not over or under  fill  the chambers. Make 
sure that there are no air bubbles 
8. Under a microscope count the number of viable (unstained) and non‐viable (stained blue) cells in eight‐ ten 
4x4 squares or 0.1cm2 area (Fig. 2). Count the cells in the squares and touching left and top middle line 
9. Calculate the number of viable and non‐viable cells/ml using the formulae given below: 
 
  Number of cells/ml   =    average number of cells per 0.1cm2 area  
  X dilution factor  
  X 104 (volume of area indicated by brace) 
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Protocol 7.6 – Fluorescent staining with Phallodin (for actin) and PI (for DNA) 
Provided by Olga Tsigkou 
 
Materials 
37% paraformaldehyde solution diluted to 4% with PBS (standard or EM grade) 
Permeabilising  buffer  (PB):  0.5%  Triton‐X‐100 
  To make 100ml: [10.3g Sucrose, 0.292g NaCl, 0.06g MgCl2, 0.476g Hepes Buffer, 0.5ml Triton‐X‐100] 
For staining actin: Phallodin‐FITC probe (Sigma, Pool, UK), DNA: Propidium Iodide (PI) 
 
Method 
Seed cells onto test samples at a density of 10,000 cells/cm2 and culture as normal. 
Fix Cells: Incubate for 20mins at RT with 4% paraformaldehyde (PFA) in PBS 
Remove 4% PFA and wash 2x with PBS 
Permeabilise using permeabilising buffer for 20mins at 4°C 
Incubate at 37°C for 5mins in 1% BSA/PBS 
Remainder of protocol must be done in the dark… 
Add enough to cover of Phallodin‐FITC (1µg/ml in PBS) for 1hr at 37°C  
Remove and wash 3x with PBS (leave5mins between washes) 
Add 20µg/ml Propidium Iodide (PI) in PBS for 10‐20 seconds 
Remove PI and wash 3x with PBS (leave5mins between washes) 
Mount slides for fluorescence 
View immediately or store in the dark and observe within 2 weeks. 
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Protocol 7.7 – A general method for fluorescent staining 
Adapted from (91;138;243) and existing lab techniques. 
Materials 
37% paraformaldehyde solution diluted to 4% with PBS (standard or EM grade) 
2%(w/v) glycine in 1x PBS 
Permeablising buffer (PB): 0.5% Triton‐X‐100 
To make 100ml: [10.3g Sucrose, 0.292g NaCl, 0.06g MgCl2, 0.476g Hepes Buffer, 0.5ml Triton‐X‐100] 
Immunofluorescent Buffer (IFB):  
[0.1% Triton‐X‐100 and 0.1% BSA in PBS] 
Primary and Secondary antibodies diluted in PBS or IFB (Chen et al (138)). Typical dilution: 1:100 
For staining actin: Phallodin‐FITC probe (Sigma, Pool, UK) 
 
Method 
Aspirate off culture medium and replace with warm PBS 
Aspirate off the PBS and replace with 4% formaldehyde for 20‐30 minutes. 
Wash cells with PBS 
Block unreacted groups by incubating the cells in 2% glycine solution for 5 minutes. 
Wash cells in PBS 
Permeabilise cells at 4°C with PB (see above) for 15 minutes 
Wash cells twice, 5 minutes each, in PBS 
Block  in  1%  BSA  in  PBS  (Not  necessary  if  using  IFB  in  conjunction  with  antibodies) 
The separate blocking step, used to reduce background noise from accidental staining, may be unnecessary in 
the context of single cell culture and may reduce the effectiveness of the stain. Chen et al. do not use a separate 
blocking  step  but  instead  use  an  immunofluorescence  buffer  in  conjunction with  the  antibody  labels which 
serves to maintain cell permeability as well as block non‐specific antibody labelling during the labelling process. 
 
If labelling for Actin or DNA only, go onto step 18. 
The Parafilm technique: Stick a piece of Parafilm to the desk ‐ tape it down or wet the table, put the piece of 
Parafilm  on  top  and  spread  out  the  liquid,  forming  a  nice  tight  flat  seal  with  the  table  top.  
 
Cover slip technique: if the surface samples need to remain in their chambers, cover slips may be placed over 
the  surfaces  to  trap  the  anti‐body  solution  during  incubation  so  that  the  samples  do  not  dry  out  and  the 
minimal amount of anti‐body is used. 
Put a drop of antibody onto the Parafilm/surface sample (30‐50ml should be sufficient for a 13mm diameter 
surface) 
Take out a fixed and permeabilised surface from the PBS and blot off the excess PBS from the back and edges 
of the surface, don't let the cells dry out. 
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Place the surface with the cells face down onto the drop of primary antibody diluted with PBS or IFB. 
Incubate for 30‐60 minutes at room temperature / 37°C (Longer incubations up to 12 hrs may be necessary). 
If necessary, raise the surface slightly by pipetting a drop of PBS next to the surface. 
Pick up the surface and place  it  face up  in PBS  in the well plate. Decant the antibody solution or remove by 
aspiration. 
Wash the cells three times, at least 5 minutes each in PBS (a little Tween 20 (Sigma)(0.1‐0.2%) can be included 
in the wash to reduce the background). 
Repeat steps 9‐16 but using the diluted secondary antibodies (NB remember to use different fluorophores to 
distinguish between each antibody, and use aluminium foil to cover samples as they are now light sensitive). 
If staining for Actin, incubate with FITC‐Phallodin at 1μg/ml for 30‐60 minutes. 
Aspirate off and wash cells in PBS x 3 x five minutes. 
Stain with DAPI  or  some  other  nuclear  stain  and mount  the  surfaces  using  anti‐photo  bleaching 
mounting  solution.  If  using  PI  as  the  nuclear  stain,  add  only  for  10‐15  seconds  before  removing 
quickly  and  washing  thoroughly  with  PBS  x  3  x  five minutes.  Slides mounted  using  non‐setting 
mounting medium can be sealed for long‐term use with clear nail polish. 
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Protocol 7.8 – Staining for Actin, Vinculin and DNA 
Materials: 
 
Permeabilising Buffer, 100ml  
[10.3g Sucrose, 0.292g NaCl, 0.06g MgCl2, 0.467g Hepes Buffer, 0.5ml Triton‐X‐100] in 100ml dH20 
Blocking Buffer (1%BSA): 50ml  
[0.5g BSA in 50ml PBS] 
Immunflourescence Buffer, 100ml  
[100ul Triton‐X‐100, 10ml Blocking Buffer, 89.9 ml PBS] 
 
Method:  
1. Fix cells in 4% PFA in PBS at 4C for 30mins. 
Meanwhile (the tricky bit): carefully tape a section of unstretched Parafilm flat to the desk (no wrinkles!). This 
should be large enough to fit all samples (laid out with 1 cm between each sample). Mark the sample names at 
the edge of the Parafilm. Repeat this for two more sections of Parafilm. 
2. Remove samples from fridge and wash 2x with PBS. 
3. Permeabilised with the permeabilising buffer at 4C for 25mins. 
Meanwhile make up the stains... 
Primary: Anti‐vinculin at 1:500 strength with IFB. (2ul/ml, or 1ul anti‐vinculin to 500ul IFB) 
Secondary: Biotinylated anti‐mouse at 1:500 with IFB 
Developer: Streptavadin conj TxRed added to the already alloquoted Phallodin stain at 1:500. [Keep in dark] 
4. Remove samples from fridge and wash 2x with PBS. 
5. Block with Blocking Buffer at 4C for 30mins. 
6. Pipette an adequate sized drop of Primary onto the Parafilm (50ul for TNox coverslips is fine) and place the 
sample  face down onto  the drop. Repeat  for all  samples.  Leave  for 60  to 90mins.  (Drop  size  should be big 
enough so the sample doesn't dry out). 
7. Put some IFB in the sample well and place sample back in the well face up ‐ agitate and wait 5mins. 
8. Wash 2x with IFB at 5min intervals. 
9. Pipette a 50ul drop of Secondary onto second Parafilm area and remove the sample from the well and place 
face down onto the drop. Again, leave for 60 to 90mins. 
10. Put some IFB in the sample well and place sample back in the well face up ‐ agitate and wait 5mins. 
11. Wash 2x with IFB at 5min intervals. 
The remainder of the protocol needs to take place in the dark... 
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12. Pipette a 50ul drop of Developer onto third Parafilm area and remove the sample from the well and place 
face down onto the drop. This time, cover to maintain darkness...Again, leave for 60 to 90mins. 
At this point you can opt to use DAPI mount, or use Hoechst with H‐1000 mount. If you want to use Hoechst, 
place a drop of Hoechst solution onto the Parafilm, place your sample onto the drop and leave for 30 seconds. 
13. Put some IFB in the sample well and place sample back in the well face up ‐ agitate and wait 5mins. 
15. Wash 2x with IFB at 5min intervals. 
16. Place onto a clean slide and mount with "the smallest drop" of H‐1000 or soft set DAPI mount. Smaller 
amounts of mount means that the coverslip is closer to the cell, giving a clearer picture.  Place a cover slip on 
top.  
17. View immediately or store in the dark and observe within 2 weeks. 
 
Protocol 7.9 – Preparation for SEM 
Materials 
 
4% formaldehyde in PBS 
Graded ethanol (70%, 90%, 96%, 100%)  
CO2 or Hexamethyldisilazane (HMDS) 
 
Method 
 
Seed cells into a 24 well plate at 10,000 cells/cm2 density and change media every 2 days. 
Evaluate Biomineralisation and cell‐surface interaction at 7, 14 and 21 days: 
Fix cells with 4% formaldehyde in PBS 
Dehydrate in graded ethanol (70%, 90%, 96%, 100%)  
Critical point dry with CO2 or Hexamethyldisilazane (HMDS) 
Sputter coat with carbon / gold. 
Analyse with JEOL JSM 5600LV SEM with x‐ray micro‐analyser (EDX) 
 
  
182 
Protocol 7.10 – MTS proliferation analysis 
Materials 
96 Well plate 
96 Well plate reader 
Phenol Free culture medium, 100μl per well 
Pipettes 
PROMEGA (G3580): CellTiter 96 Aqueous One Solution Cell Proliferation Assay 
Adapted from: Technical Bulletin No. 245 
 
Method 
1.  Thaw the “One solution Reagent” (10 mins at 37°C). 
2.  Pipet 20μl of Reagent into each well  
(Wells  should containing approx. 5000 cultured cells  in 100μl of phenol  free culture medium and  triplicate‐
controls should also be used, containing only phenol free culture medium.) 
3.  Incubate plate for 1‐4 hours (37°C, humidified, 5% CO2). 
4.  Either: Record the adsorbance at 490nm using the 96 well plate reader.  
Or: Add 25μl SDS to each well to stop the reaction.  
Plates can be stored for up to 18hrs, protected from light and in a humidified chamber before being read. 
5.  Subtract the triplicate‐control absorbance to remove background levels. 
 
Protocol 7.11 – Motility analysis 
Evaluation of the cell motility protocol to see if this is a feasible technique that can be applied in this setting. 
This should be repeated for MG63 and FOB cells 
 
Seed  cells at 10,000  cells/cm2 on 35mm culture dishes with part of  the  surface  covered by glass  coverslips 
(18x18mm) to prevent cells from attaching to this area.  
Incubate for 2hrs to allow cell attachment 
Remove glass coverslips and incubate for a further 7 hrs 
Wash in PBS and fix with 3.7% formaldehyde 
Stain with TRITC‐Phallodin or otherwise and view under a  fluorescent microscope, counting 5 random  fields 
inside and outside the covered region to assess cell motility. 
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7.2 Figures 
 
Figure 7.1: Fluorescent staining of the f-actin cytoskeleton (green) and DNA (blue), 
showing cell attachment after 24 hours in culture. Cells were found attached to all 
surfaces, with similar densities and spacing, however, cell spreading on the MWCNT 
surfaces was reduced overall. Scale bars = 200µm. 
 
Figure 7.2: Polarised  light time series observation of a human endothelial carcinoma cell  line  in 
culture on a glass  slide. The  cells  spread across  the glass  surface and migrate by extending a 
ruffled membrane forwards and pulling away from previous focal adhesions. 
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Figure 7.3: SEM image of PLLA electrospun beads and droplets. 5% PLLA (w/v) 
dissolved  in dichloromethane and electrospun at 20kV, over a 10cm distance 
to a fixed grounded target. Image has been inverted and contrast enhanced. 
 
 
Figure  7.4:  SEM  image  of  PLLA  electrospun  beads  and  droplets  at  higher 
magnification. 5% PLLA (w/v) dissolved in dichloromethane and electrospun at 
20kV,  over  a  10cm  distance  to  a  fixed  grounded  target.  Image  has  been 
inverted and contrast enhanced. 
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Figure 7.5: SEM image of PLLA electrospun beads and droplets. 2% PLLA (w/v) 
dissolved  in  dichloromethane  with  10%  acetone  added  and  electrospun  at 
20kV,  over  a  10cm  distance  to  a  fixed  grounded  target.  Image  has  been 
inverted and contrast enhanced. 
 
 
Figure  7.6:  SEM  image  of  PLLA  electrospun  beads  and  droplets  at  higher 
magnification. 2% PLLA (w/v) dissolved in dichloromethane with 10% acetone 
added  and  electrospun  at  20kV,  over  a  10cm  distance  to  a  fixed  grounded 
target. Image has been inverted and contrast enhanced. 
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7.3 Data analysis 
For  counting  of  the  cell  nuclei  in  each  of  the  random  fields,  a macro was written  for  the  freely 
available (and very good) NIH “ImageJ” image analysis software (written in Java and freely available 
in  both  compiled  and  source  code  versions  from  http://rsb.info.nih.gov/ij/).  Screen  shots  from  this 
macro are shown below and the code has been included on the data CD submitted with this project. 
 
‐ Thresholding the colour image to detect individual nuclei. 
 
‐ Detecting the threshold nuclei above a defined pixel mass  
  and automatically producing a count. 
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